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INTRODUCTION
LE traitement du cancer Oto-Rhino-Laryngologique (ORL) nécessite une attention parti-culière compte tenu de son incidence, la France étant le pays européen pour lequel cette
dernière est la plus élevée (17000 nouveaux cas par an sur un total de 60000 en Europe)
[I.N.V.S. 2003].
Des développements récents dans les techniques de radiothérapie, et plus particulièrement
pour la radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité (RCMI, ou IMRT pour
"Intensity-Modulated Radiation Therapy"), ont permis une irradiation sculptée où les régions
de doses élevées sont ajustées aux volumes cibles, même à ceux de forme complexe, et où le
gradient de dose peut être très élevé. Ainsi, l’IMRT est adaptée au traitement des cancers de
la sphère ORL, celle-ci présentant de nombreux organes à risques à proximité des volumes à
traiter, souvent de forme irrégulière.
La dose totale prescrite d’un traitement de radiothérapie est délivrée au patient sur plusieurs
séances, étalées généralement sur six semaines ; la radiothérapie est dite fractionnée. Au cours
de celle-ci, les patients traités pour une lésion ORL peuvent présenter des modifications
anatomiques dont les causes peuvent être multiples : diminution des volumes tumoraux et gan-
glionnaires, altération de la masse musculaire et de la distribution des tissus adipeux, perte de
poids. Ces changements anatomiques peuvent compromettre la précision de l’irradiation réal-
isée par rapport à l’irradiation planifiée.
L’étude du suivi des changements anatomiques du patient au cours du traitement néces-
site de réaliser des images volumiques de façon régulière au cours des séances d’irradiation.
Cela est aisément rendu possible par l’avènement des systèmes d’imagerie dans les salles de
traitement de radiothérapie. On parle de radiothérapie guidée par l’image (RTGI, ou IGRT pour
"Image-Guided Radiotherapy").
L’objectif de ces travaux est d’étudier les conséquences dosimétriques des variations
anatomiques au cours du traitement de patients ORL à l’aide d’images acquises par un sys-
tème d’imagerie embarqué, de façon régulière au cours de la radiothérapie.
L’ensemble de ces travaux s’inscrivant dans un contexte nouveau de l’IGRT, la première
partie de la thèse (chapitres 2 et 3) a consisté à exploiter le nouvel équipement permettant
l’acquisition des images issues du système embarqué. La seconde partie de l’étude (chapitres 4
et 5) a été consacrée à l’analyse des modifications anatomiques et dosimétriques du patient
ORL au cours de la radiothérapie. Ce travail s’intègre dans un domaine de recherche récent
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comme en témoigne l’émergence bibliographique de ces 2 dernières années.
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La structure du document est la suivante :
Le premier chapitre introduit la radiothérapie des cancers ORL et décrit la technique de l’IMRT.
Ce chapitre aborde également les observations, faites récemment dans la littérature, des varia-
tions anatomiques et dosimétriques au cours de traitement ORL.
Le second chapitre décrit le système d’imagerie embarqué utilisé, On-Board Imager (OBI®)
(Varian), permettant la réalisation d’images volumiques Cone-Beam Computed Tomographie
(CBCT) en salle de traitement. La mise en oeuvre et les résultats de son programme d’assur-
ance qualité sont présentés. Ils sont séparés en deux parties : les contrôles géométriques et les
contrôles de qualité de l’image.
Le troisième chapitre décrit l’analyse d’une table de traitement nouvellement conçue pour l’I-
GRT. La mise en oeuvre et les résultats des mesures, permettant de quantifier l’absorption du
rayonnement de traitement et du rayonnement d’imagerie par la table, sont exposés.
Le quatrième chapitre est divisé en deux parties :
– La première propose une méthodologie permettant de quantifier l’écart entre deux distri-
butions de dose, en vue de comparer la distribution de dose délivrée, à différents moments
du traitement, à la distribution de dose planifiée initialement.
– La seconde propose une méthodologie complémentaire présentant des volumes
géométriques simples du patient, définis dans l’optique de signaler, au cours du traite-
ment, une modification de la dosimétrie planifiée, tout en pouvant être délimités très
rapidement afin de pouvoir être utilisés en routine clinique sur des séries d’images
répétées an cours du traitement.
Le cinquième chapitre est consacré à l’application des deux méthodes développées dans le
chapitre 4 sur des cas cliniques. L’analyse est basée sur des images acquises avec le matériel
décrit aux chapitres 2 et 3.
Ce travail a été soutenu financièrement par la société Varian Medical Systems dans le cadre
d’une bourse CIFRE et a été réalisé au sein de l’Institut Sainte-Catherine d’Avignon.

1RADIOTHÉRAPIE DES CANCERS
OTO-RHINO-LARYNGOLOGIQUES (ORL)
CE chapitre décrit la radiothérapie des traitements des cancers de la tête et du cou. La radio-thérapie de la sphère ORL répond aujourd’hui à des enjeux de précision de la délivrance
de la dose prescrite. Cependant, les patients traités pour un cancer de la tête et du cou subissent
des variations anatomiques au cours de la radiothérapie, pouvant entraîner une altération de
la distribution de dose délivrée par rapport à celle planifiée. Nous exposons la thématique des
conséquences dosimétriques des modifications anatomiques des patients au cours du traitement.
La problématique générale du travail est présentée en fin de chapitre.
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1.1 RADIOTHÉRAPIE DES CANCERS OTO-RHINO-LARYNGOLOGIQUES
(ORL)
1.1.1 Cancers ORL
Les cancers de la tête et cou (également appelés Oto-Rhino-Laryngologiques, ORL) incluent
environ trente localisations différentes, avec principalement les tumeurs suivantes :
– cavités nasales ;
– sinus paranasaux ;
– cavité buccale ;
– pharynx.
Le pharynx, contenant le larynx, est une structure tubulaire divisé en trois “étages” anatomiques :
le nasopharynx, l’oropharynx et l’hypopharynx.
Le schéma de la figure 1.1 situe ces régions anatomiques sur une coupe sagittale.
FIG. 1.1 – Anatomie de la tête et du cou.
1.sinus, 2.ligne du nez, 3.nasopharynx, 4.langue,
5.oropharynx, 6.hypopharynx, 7.larynx, 8.moelle
épinière, 9.vertèbre, 10.œsophage, 11.trachée
Chacun de ces sites tumoraux se trouve à proximité d’organes à risque (OAR), définis dans
le paragraphe 1.1.2.2. Comme illustré dans la figure 1.2, le volume global de la tête et du cou
est relativement petit par rapport à la taille des volumes cible (VC) et les OAR sont nombreux :
– nerfs optiques, chiasma optique, yeux, cristallins, rétines ;
– cerveau, lobes temporaux, axe hypothalamo-hypophysaire ;
– articulation temporo-mandibulaire :
– tronc cérébral, moelle épinière ;
– parotides ;
– pharynx, larynx.
La planification des traitements ORL est complexe du fait de la présence de nombreux
OAR à proximité des volumes à traiter. La difficulté de ce type de traitement est de parvenir
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a. b.
FIG. 1.2 – Configuration des traitements ORL.
a. Illustration d’organes à risque de la tête et du cou. b. Illustration de volumes à traiter au sein des
organes à risque
à irradier le VC avec une dose thérapeutique et homogène tout en limitant la dose aux OAR.
Un surdosage aux OAR pourrait entraîner des morbidités : paralysie (moelle épinière), perte de
la vision (chiasma), xérostomie1 (glandes parotidiennes). La xérostomie constitue la principale
complication touchant presque tous les patients ayant subi une irradiation au niveau des glandes
salivaires.
Dans ce contexte, les isodoses élevées doivent s’ajuster précisément autour des VC. La ra-
diothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité (IMRT) apparaît être une technique
de choix pour ce type de traitement. L’objectif et le principe de cette méthode de traitement
seront expliqués dans le paragraphe 1.1.3.
1.1.2 Définition des volumes
La planification dosimétrique s’appuie sur des principes définis par l’International Commis-
sion on Radiation Units permettant une harmonisation du langage et des méthodes au niveau
international, ce qui est essentiel pour les avancées en radiothérapie. Parmi ces principes, nous
trouvons la définition de différents volumes du patient utilisés pour définir les régions tumorales
à traiter, les tissus sains à exclure de l’irradiation et les volumes physiques servant à planifier le
traitement. Ces volumes sont représentés de manière schématique dans la figure 1.3.
1Etat de sécheresse de la cavité buccale, liée à une importante diminution ou à une disparition de la sécrétion
salivaire.
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FIG. 1.3 – Définition des volumes.
1.1.2.1 Volumes anatomiques relatifs à la tumeur
Le volume tumoral macroscopique (Gross Tumor Volume, GTV) est le volume palpable,
visible ou cliniquement évident. L’ensemble du GTV doit recevoir une dose thérapeutique
radicale.
Le volume cible anatomo-clinique (Clinical Target Volume, CTV) est un volume de tissu
qui contient le(s) GTV et/ou des tissus avec une probabilité tumorale non nulle. La délinéation
du CTV est basée sur la probabilité de présence de cellules tumorales en dehors du GTV et
demande une interprétation et un jugement de la part du radiothérapeute. La délinéation du
GTV et du CTV constitue une part essentielle de la prescription. Le GTV, comme le CTV, est
un concept anatomo-clinique.
Le volume cible prévisionnel (Planning Target Volume, PTV) est utilisé pour déterminer
les tailles et les arrangements de faisceaux d’irradiation appropriés afin de s’assurer que la dose
prescrite est effectivement délivrée sur l’ensemble du CTV. Le PTV englobe le CTV avec une
marge qui compense à la fois les variations physiologiques et les incertitudes de positionnement
du patient.
Le PTV est un concept géométrique de volume introduit pour la planification du traitement.
1.1.2.2 Volumes anatomiques relatifs aux organes à risque
Les organes à risque (Organs At Risk, OAR) sont des tissus normaux dont la sensibilité à
l’irradiation peut conduire à modifier la prescription du plan de traitement. Les organes à risque
ne sont pas forcément des organes critiques.
Notion de “criticité” des organes à risque.
Trois classes d’organes à risques ont été suggérées :
– La classe 1, correspond aux organes “critiques” car susceptibles, en cas de lésions graves,
d’entraîner la mort ou une morbidité sévère. Pour l’ORL, cette classe comprend la moelle
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épinière, la rétine, les nerfs optiques, le chiasma optique, les lobes temporaux, l’axe
hypothalamo-hypophysaire et le tronc cérébral.
– La classe 2, correspond aux organes à risque dont la lésion est susceptible d’entraîner une
morbidité modérée à faible. Pour l’ORL, cette classe comprend les glandes salivaires, le
cristallin, les oreilles, les annexes oculaires et l’articulation temporo-mandibulaire.
– La classe 3, correspond aux organes à risque dont la lésion conduit à une morbidité
transitoire ou pas de morbidité (peau, muqueuse).
Architecture fonctionelle des organes à risque.
Une architecture en série d’un organe à risque correspond à un organe dont la fonction dépend
de toutes ses sous-unités fonctionnelles, lesquelles peuvent être représentées comme une chaîne
faite de maillons solidaires dont la rupture d’un seul entraîne la perte de fonction de l’organe.
La destruction en un point de cette chaîne peut potentiellement altérer l’organe entier. C’est le
cas d’organe comme la moelle épinière dont la section entraine une paraplégie. Le pourcentage
de volume irradié est peu important puisque la moindre portion de l’organe recevant la dose
critique entraîne une altération de la fonction de l’organe. En conséquence, la dose à respecter
correspond à la dose maximale en n’importe quel endroit de l’organe car c’est elle qui déter-
minera la probabilité de complication.
Une architecture en parallèle est constituée de plusieurs sous-unités fonctionnelles plus
ou moins indépendantes les unes des autres. Ainsi, la perte de fonction de l’organe provient
de la destruction de plusieurs sous-unités. Il est donc nécessaire que le volume irradié soit
important pour observer un retentissement sur l’organe irradié. Par exemple, la parotide est un
organe en parallèle. Un autre paramètre plus représentatif de la dose à l’organe entier doit être
utilisé puisque l’organe peut recevoir une dose élevée d’irradiation si une partie du volume
est préservée. En conséquence, la dose à respecter peut s’exprimer par la dose moyenne ou le
pourcentage de volume de l’organe recevant une certaine dose.
Finalement, pour chacun des organes en série ou en parallèle, des correspondances dose-
volume doivent être respectées. Cette relation peut être représentée par des histogrammes
dose-volume (HDV). La dose reçue par l’organe considéré est divisée en intervalles de dose
réguliers. La répartition des voxels de dose dans chaque intervalle donne un HDV différentiel
[Lefkopoulos et al. 2001]. Sur ce dernier, il est possible de connaître le volume de l’organe qui
reçoit une dose située entre les deux limites d’un intervalle de dose donné. Un HDV cumulatif
peut être généré à partir d’un HDV différentiel. Il exprime le volume de l’organe qui reçoit une
dose inférieure ou égale à un niveau de dose donné. La figure 1.4 montre un HDV cumulatif
pour un OAR en série avec la dose maximale à respecter et pour un OAR en parallèle avec un
point dose-volume à respecter.
Volume prévisionnel des organes à risque.
Les notions précédentes de volumes géométriques utilisés pour la planification du traitement
(PTV) ont été étendues aux organes à risque, avec la définition du volume prévisionnel des or-
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FIG. 1.4 – Points dose-
volume à respecter pour
un OAR en série ou en
parallèle, représentés sur
des histogrammes dose-
volume (HDV) cumulatifs.
ganes à risque. Ce volume correspond au volume des organes à risque étendu par une marge
prenant en compte les mouvements ou les déformations des organes à risque à l’intérieur du
corps, ainsi que les conséquences des incertitudes de mise en place du patient durant le traite-
ment.
1.1.2.3 Volumes relatifs à la dose
Le volume traité (Treated Volume) est le volume entouré d’une surface isodose spécifiée
par le radiothérapeute, correspondant à un niveau de dose minimal permettant d’atteindre le but
du traitement. Idéalement, ce volume traité devrait correspondre au volume prévisionnel (PTV).
Le volume irradié (Irradiated Volume) est le volume de tissus recevant une dose considérée
comme significative vis-à-vis de la tolérance des tissus sains.
L’ICRU recommande d’optimiser les paramètres de la chaîne de traitement pour ho-
mogénéiser le plus possible la dose à l’intérieur du PTV. Il est recommandé de réaliser une
planification de manière à ce que la dose au PTV se trouve entre 95% et 107% de la dose
prescrite.
1.1.3 Radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité (IMRT)
1.1.3.1 Radiothérapie conformationnelle 3D (RC-3D)
La radiothérapie conformationnelle ou radiothérapie de conformation en 3 dimensions a
pour objectif de rechercher la meilleure adaptation de la forme d’une enveloppe isodose de
valeur élevée à la forme exacte du VC [Webb et al. 1997]. Cette technique s’est développée
grâce à l’arrivée de moyens modernes d’imagerie et de la technologie du collimateur multilames
(CML, Figure 1.5).
L’imagerie moderne 3D, en particulier le scanner et l’imagerie par résonance magnétique
(IRM), permet de définir les limites du volume tumoral à irradier avec une très grande préci-
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FIG. 1.5 – Collimateur multilames
Le collimateur est constitué de deux chariots de
lames opposés en tungstène.
sion et d’obtenir une meilleure connaissance des OAR et des autres tissus sains. Des champs
de formes irrégulières sont utilisés pour adapter l’irradiation à la région délimitée à traiter. La
forme du champ peut être simulée précisément à la forme du VC telle qu’elle est vue selon
l’incidence du faisceau depuis la source (beam’s eye view, BEV,) [Goitein et al. 1983; Myri-
anthopoulos et al. 1992; Cho et al. 1999].
L’utilisation des BEV permet de couvrir la plus grande proportion de VC tout en excluant au
maximum les OAR environnants. La forme du champ est ensuite créée physiquement au niveau
de la tête de l’accélérateur linéaire par le CML, comme schématisé dans la figure 1.6.
FIG. 1.6 – Illustration de la création
de champ d’irradiation de forme
irrégulière grâce au collimateur
multilames (MLC).
1.1.3.2 Modulation d’intensité
Le double objectif de la radiothérapie est d’irradier le volume tumoral avec une dose élevée
et homogène tout en épargnant au maximum les OAR. Les doses élevées doivent donc se con-
former au VC, même si celui-ci a une forme complexe. Les traitements ORL rencontrent ce défi
à cause de la présence d’OAR à proximité des VC souvent de forme irrégulière (Figure 1.2b.)
[Maingon et al. 2004; Gregoire 2007]. Le gradient de dose entre le volume à traiter et les vo-
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lumes à préserver doit donc être très élevé. L’IMRT est une technique de traitement qui permet
d’obtenir des gradients élevés offrant la possibilité de mieux préserver les tissus sains, comme
par exemple les parotides [Boyer et al. 1997; Eisbruch et al. 1998; Kuppersmith et al. 1999;
Chao et al. 2000; Eisbruch et al. 2003; Bussels et al. 2004], tout en maintenant la couverture du
VC [Dawson et al. 2000; Chao et al. 2003; Lee et al. 2003; Purdy 2004]. Pour les traitements
ORL, l’IMRT a permis, avec une même dose prescrite voire une dose prescripte plus élevée, de
limiter les conséquences de l’irradiation sur la xérostomie, la perversion du goût et la fonction
de déglutition.
Le principe de l’IMRT est expliqué ci-dessous, la description de certaines étapes est inspirée
des travaux de Gérard [2008].
Contrairement à la RC-3D où la fluence de photons est homogène dans un plan perpendicu-
laire à l’axe des faisceaux (en l’absence de filtre), l’IMRT génère volontairement des variations
spatiales de la fluence de photons appliqués aux différents points situés à l’intérieur du champ
d’irradiation (Figure 1.7). La réalisation de cette modulation d’intensité, dans les étapes de plan-
ification et d’irradiation, est exposée ci-après.
a. b.
FIG. 1.7 – Exemples de champs[Chauvet 2004].
a. : champ homogène obtenu en technique conformationnelle classique
b. : champ modulé obtenu en IMRT pour le traitement d’un cancer ORL .
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Planification
Afin de définir cette modulation pour couvrir le VC de façon homogène, la fluence du champ
est discrétisée en petits éléments de volume appelés bixels (pour “beam elements”). A chaque
bixel est associé un poids qui peut être soit une fraction de la dose obtenue en faisceau ouvert,
soit un nombre d’unités moniteur (UM)2 [Chauvet 2004]. Les dimensions de chaque bixel déter-
minent la résolution spatiale de la modulation d’intensité et le nombre de niveaux d’intensité
possible pour chaque bixel détermine la résolution en intensité [Rosenwald et al. 1999].
Pratiquement, la modulation d’intensité des faisceaux est définie dans l’étape de planifica-
tion dite “planification inverse”par un logiciel dédié. La planification consiste à déterminer, à
partir d’une distribution de dose prescrite, la modulation d’intensité de chaque faisceau pour que
la distribution de dose calculée soit la plus proche possible de la distribution de dose souhaitée.
Pour ce faire, les paramètres suivant sont renseignés :
– le nombre et l’incidence des faisceaux d’irradiation ;
– la dose souhaitée pour le VC et les contraintes de dose pour les OAR.
Ensuite, le logiciel définit et optimise, par itérations, la forme des champs et la fluence de chaque
faisceau pour se rapprocher au maximum de la distribution de dose prescrite.
Irradiation
Un séquenceur permet de traduire la fluence théorique calculée en fluence réelle obtenue
par le mouvement des lames du CML. On distingue deux types d’IMRT :
– l’IMRT classique suivant le principe du “step and shoot” où l’émission de rayons X est
interrompue pendant le déplacement des lames du CML ;
– l’IMRT dynamique où le faisceau est émis de manière continue pendant le déplacement
des lames, la modulation d’intensité étant créée par le temps d’exposition différent selon
les points du champ.
Nicolini et al. [2005] ont montré que la méthode dynamique semblait permettre un accord plus
fiable entre la fluence théorique calculée et la fluence réellement délivrée que la méthode “step
and shoot”. De plus, ils ont signalé que la technologie dynamique permettrait une meilleure
couverture du VC.
L’IMRT permet d’ajuster la dose absorbée en profondeur de façon à ce que les isodoses
élevées soient isolées à l’intérieur du VC et s’adaptent parfaitement à la forme complexe, sou-
vent concave, de celui-ci. Ceci attribue à l’IMRT deux avantages prépondérants par rapport à la
RC-3D [H.A.S. 2006] :
1. la possibilité d’augmenter la dose dans la zone tumorale, entraînant ainsi un gain potentiel
en efficacité (meilleur contrôle local) ;
2Le nombre d’unité moniteur (UM) correspond à une dose de référence dans les conditions de référence
(exemple : 1UM = 1cGy dans les conditions de références).
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2. la possibilité de diminuer la dose dans les tissus sains proches de la tumeur, entraînant
ainsi un gain en tolérance (moins de complication) [Adams et al. 2001; Nutting et al.
2001; Cozzi et al. 2004; Ashman et al. 2005].
Actuellement, les indications considérées comme validées pour l’utilisation de cette tech-
nique de pointe sont : les tumeurs ORL (dans le cas où une protection des glandes salivaires
est souhaitable), les tumeurs de la prostate, les tumeurs du rachis et les tumeurs de la base
du crâne et de la voûte [H.A.S. 2006]. Parmi ces indications, les cancers ORL et ceux de la
prostate pourraient être les indications principales de l’IMRT en raison d’une diminution des
complications dans les organes avoisinants la tumeur [A.N.A.E.S 2003; Grégoire and Maingon
2005].
Il est évident qu’une technique de traitement de si haute précision géométrique doit être ap-
pliquée avec précaution. L’IMRT s’accompagne nécessairement d’une attention particulière sur
le positionnement du patient. En effet, la précision géométrique d’un plan d’IMRT est élévée,
il faut viser de façon juste pour que le patient soit traité de façon exacte, ce qui est illustré dans
la figure 1.8.
FIG. 1.8 – La haute précision
d’une balistique IMRT demande
à être appliquée de façon exacte
sur le patient afin de ne pas traiter
de façon “précisément fausse”.
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Le moindre déplacement pourrait entrainer un sous-dosage du VC et/ou un surdosage des
OAR. Pour limiter l’amplitude des mouvements du patients et avoir une position la plus repro-
ductible possible, des moyens de contention particuliers, comme des masques thermoformés 4
ou 5 points et des coussins personnalisés, doivent être utilisés (voir figure 1.9).
FIG. 1.9 – Masque thermoformé et coussin
personnalisé.
Photographie illustrant la contention d’un
patient traité par IMRT pour une localisation
ORL.
L’approbation d’un plan de traitement IMRT ORL, comme toute autre validation de traite-
ment, demande une analyse globale du cas du patient et de la dosimétrie.
L’information quantitative de distribution de dose tridimensionnelle dans les VC et les OAR
est évaluée par les HDV.
1.1.4 Irradiation et préservation des organes à risque
Comme mentionné dans le paragraphe 1.1.1, la principale complication des traitements
ORL touchant presque tous les patients ayant subi une irradiation au niveau des glandes sali-
vaires est la xérostomie. Les conséquences d’une sécheresse buccale peuvent diminuer consi-
dérablement la qualité de vie du patient, dépassant celles du simple inconfort.
Une hyposalivation peut entrainer une gêne pour parler, mastiquer et déglutir. Des sensations
de brûlures buccales, des fissures douloureuses des commissures des lèvres, des ulcérations
locales sont des conséquences mécaniques du manque de production salivaire.
La diminution de production de salive modifie la flore microbienne locale, ce qui peut provo-
quer des infections bactériennes ou fongiques.
Ces conséquences bucco-dentaires peuvent modifier la pharmacologie des médicaments ad-
ministrés par voie orale puisque la salive intervient dans le processus de solubilisation et de
déglutition. Les produits d’hygiène buccale peuvent être mal tolérés suite à l’altération des
muqueuses, alors que l’hygiène bucco-dentaire est primordiale en cas d’hyposalivation.
L’absence de salive contribue au reflux gastro-oesophagien ainsi qu’à la sensation perma-
nente de soif et à une modification de l’haleine. En stomatologie ce sont les caries dentaires
en particulier du collet, l’hypersensibilité de l’émail et le phénomène des dents d’ébène. Des
conséquences sur la nutrition et le plaisir de manger, et donc une perte de poids, sont à craindre.
Pour toutes ces raisons, il est important de prendre en considération les glandes salivaires
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lors d’une radiothérapie, dans la mesure du possible par rapport au VC à traiter.
Il existe plusieurs glandes salivaires, les principales sont les parotides, les glandes sous-
maxillaires et les glandes sublinguales. Leur localisation est indiquée figure 1.10. Elles sont
formées de multiples tissus : les acinis qui sécrètent la salive, les canaux collecteurs, les cellules
myoépithéliales et le tissu conjonctif. Les glandes salivaires normales produisent 1l de salive
par jour. La salive se draine jusqu’au canal collecteur final et se déverse dans la cavité buccale.
Les glandes parotides produisent de 60 à 65% du flux total salivaire, les sous-maxillaires de 20
à 30% et les sublinguales de 2 à 5% [Franzén et al. 1992].
Nous nous sommes penchés sur la préservation de l’OAR parotide. Certaines parties de la
section suivante sont inspirées de l’article de Maingon et al. [2004] rapportant les contraintes
aux OAR pour des traitements ORL en IMRT.
FIG. 1.10 – Principales glandes salivaires.
Corréler un seuil de dose et/ou de pourcentage de volume de parotides irradié avec la
diminution de la fonction salivaire est un sujet qui a été largement étudié.
Leslie and Dische [1994] ont montré qu’une glande parotidienne irradiée en totalité à une
dose de 10 à 14Gy conservait un flux de 60− 70% de son niveau de base, tandis qu’au-delà
de 40 à 42Gy, la sécrétion salivaire devenait indétectable. D’autre part, ils ont exposé une cor-
rélation étroite entre le niveau de réduction du flux salivaire parotidien et la portion de glande
irradiée à la dose de 40Gy : lorsque moins de 30% du volume parotidien recevait ce niveau
de dose, le patient conservait une sécrétion salivaire d’environ 80% du flux salivaire de base
(toxicité de grade 1), alors que ce taux diminuait à 60% (toxicité de grade 2) et à 20% (toxicité
de grade 4) lorsque les volumes parotidiens recevant 40Gy étaient respectivement de 50% et
80%.
Eisbruch et al. [1993] ont étudié la relation entre la distribution de dose sur la parotide
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durant un traitement et la préservation salivaire [Eisbruch et al. 1999, 2001]. 88 patients traités
pour une tumeur de la tête et du cou ont été irradiés entre 1994 et 1997 par une technique
conformationnelle ou par modulation d’intensité. À partir des HDV, les auteurs ont déterminé la
dose moyenne et les volumes partiels recevant une dose spécifique, avec une mesure de chaque
flux parotidien stimulé et non stimulé à un, trois, six mois et un an après la fin de l’irradiation
par rapport au flux initial mesuré avant radiothérapie. Le critère de complication sévère de
xérostomie tardive correspondait à la réduction à 25% du flux mesuré par rapport au flux initial
(xérostomie de grade 4) un an après radiothérapie. Les glandes recevant une dose moyenne en
dessous d’un seuil d’irradiation conservaient un flux salivaire après radiothérapie et s’améliorait
avec le temps. La moyenne des doses seuil pour le flux parotidien non stimulé était de 24Gy et
pour le flux stimulé de 26Gy. Il était nécessaire d’attendre un an pour retrouver une production
de salive significativement plus importante qu’avant radiothérapie et deux ans pour retrouver le
taux de sécrétion de base. Par ailleurs, l’effet potentiel de l’irradiation d’un volume partiel de
la parotide à dose croissante sur la diminution du flux salivaire a été examiné. Une diminution
significative du flux salivaire a été observée si 67, 45 et 24% de la parotide recevaient une dose
d’au moins 15, 30 et 45Gy respectivement.
Roesink et al. [2001] ont étudié les HDV des parotides un an après la radiothérapie en fonc-
tion du flux salivaire sécrété. Le critère de complication sévère retenu était également la diminu-
tion du flux salivaire à un taux de 25% du niveau de base. La diminution du flux parotidien après
radiothérapie était significativement liée à la dose moyenne délivrée aux parotides, sans pou-
voir pour autant déterminer une dose seuil. Lorsque la dose moyenne était située entre 35 et
45Gy, l’augmentation du volume irradié entraînait une diminution du flux salivaire mesuré dès
six semaines après l’irradiation. Le flux salivaire diminuait de façon importante lorsque plus de
90% de la parotide étaient irradiés au-delà de 40Gy. Lorsque 80 à 90% de la parotide recevaient
une dose moyenne de 40Gy, le flux salivaire, un an après la radiothérapie, était de 70% du flux
salivaire initial. Augmenter le volume irradié de 0− 60% à 90− 100% avec une dose comprise
entre 35− 45Gy entraînait une réduction significative du flux salivaire dès six semaines après
la fin de la radiothérapie. Il diminuait encore à six mois et s’améliorait enfin après un an, allant
même jusqu’à dépasser le flux de base lorsque seulement 60% du volume de la parotide étaient
irradiés (120% du taux initial). Ce n’était que lorsque le volume irradié parotidien excédait 60%
que l’on observait une diminution du flux de base à un an, avec un taux de 80% par rapport au
flux initial.
Li et al. [2007] ont montré que la fonction salivaire était significativement altérée par
l’irradiation mais que des doses < 25− 30Gy permettaient un rétablissement du flux salivaire
au niveau initial 2 ans après le traitement de radiothérapie.
Finalement, des valeurs de seuils dose-volume ou dose moyenne à ne pas dépasser pour
que la fonction salivaire soit préservée sont décrites dans la littérature, valeurs peuvant différer
selon les auteurs. Pour notre étude, nous avons utilisé un seuil dose-volume de V30Gy < 50%
et un seuil de dose moyenne de 35Gy recoupant des valeurs données par Eisbruch et al. [1999]
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et Roesink et al. [2001].
L’apport de la technique de IMRT (permettant de sculpter fortement les distributions de dose)
dans l’épargne des parotides a été étudié. Quelques travaux sont présentés ci-dessous.
Sultanem et al. [2000] ont traité 35 tumeurs du nasopharynx par une technique d’IMRT, et
évalué la xérostomie à 24 mois. Avec une dose moyenne sur chaque parotide de 30Gy, 80% des
patients avaient une xérostomie de grade 1. Lorsque 50% de chaque parotide étaient irradiés à
une dose de 40Gy, aucune toxicité de grade 2 n’était observée.
Wu et al. [2000] ont étudié la préservation parotidienne lors d’une étude d’escalade de dose
en IMRT pour les tumeurs ORL. Pour une couverture équivalente du volume tumoral et des
ganglions, avec une même dose à la moelle et au tronc cérébral, les doses aux parotides étaient
moins élevées en IMRT qu’en RC-3D.
Chao et al. [2001] ont rapporté les résultats obtenus chez 430 patients traités pour une
tumeur de l’oropharynx entre 1970 et 1997. 14 d’entre eux ont été traités par modulation d’in-
tensité après chirurgie ou par irradiation exclusive. Les taux de contrôle local et de survie sans
récidive à deux ans étaient supérieurs chez les patients traités par IMRT par rapport à la radio-
thérapie bidimensionnelle et la radiothérapie tridimensionnelle, avec une préservation salivaire
significative : 17% de xérostomies de grade au moins égal à 2 avec l’IMRT contre 60% après
radiothérapie classique.
Ahmed et al. [2009] ont montré très récemment, à nouveau, la supériorité de l’IMRT par
rapport à la RC-3D. Ils ont mis en évidence, pour 6 patients traités pour un carcinome de
la cavité buccale, que l’IMRT permettait une meilleure homogénéité de la dose sur le VC
tout en limitant la dose aux OAR. Ils ont conclu que la forte réduction de dose aux parotides
(25, 6 ± 2, 7Gy pour l’IMRT versus 42, 0 ± 8, 8Gy) réduit probablement la fréquence de la
xérostomie.
Chacune des études précédentes utilisent la dose planifiée sur les systèmes de planification
du traitement (treatment planning system, TPS). Cependant, la dosimétrie étant réalisée sur
une acquisition unique d’image du patient avant le traitement, la dose délivrée aux VC et aux
OAR au cours des séances d’irradiation peut être différente de la dose planifiée. Les causes de
ces différences peuvent être les incertitudes de positionnement [O’Daniel et al. 2007] et/ou les
modifications anatomiques du patient au cours du traitement.
Il est important de connaître la dose réellement délivrée aux parotides ainsi qu’aux autres
OAR et aux VC afin de pouvoir valider de façon continue le plan de traitement, ou du moins
avoir connaissance des modifications de la distribution de dose par rapport au plan initiale-
ment approuvé. La possibilité aujourd’hui de réaliser facilement des images du patient au cours
du traitement permet d’aborder cette thématique de grand intérêt. Les paragraphes suivants
abordent la définition et l’utilisation de la radiothérapie guidée par l’image pour l’étude des
changements anatomiques du patient ORL au cours du traitement et de ces conséquences sur la
dosimétrie.
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1.2 VERS UNE RADIOTHÉRAPIE ADAPTATIVE DES CANCERS ORL
1.2.1 De la radiothérapie guidée par l’image à la radiothérapie adaptative
La dose de rayonnement d’un traitement de radiothérapie se délivre le plus souvent en
plusieurs séances, la radiothérapie est dite fractionnée. La procédure conventionnelle de mise en
place du patient pour le traitement consiste à utiliser des repères marqués sur la peau du patient
et un système de lasers de positionnement dans la salle de traitement. La position du patient
dépend alors grandement de l’information du contour externe et non de celle des organes in-
ternes. L’information donnée par ces repères à la peau peut donc être très imprécise pour cibler
la lésion.
La balistique de traitement est basée sur l’information 3D du patient (scanner) obtenue
sur une image réalisée avant le début des séances d’irradiation. Cette image scanographique
représente le modèle du patient pour l’étape de planification du traitement. Elle est acquise à un
moment donné, au temps 0, et la position des structures internes peut être différente de la po-
sition moyenne pendant le traitement. Les variations peuvent être intra-fraction (au sein d’une
même séance de traitement) ou inter-fraction (entre les séances de traitement). La distribution
de dose délivrée est, dans les deux cas, différente de celle planifiée.
On distingue deux types d’écart de positionnement par rapport à la position planifiée de
l’image modèle du patient.
– Les écarts quotidiens aléatoires, dus aux mouvements de certains organes internes et à la
mise en place répétée du patient sous la machine. Ils diminuent la précision avec laquelle
l’irradiation est délivrée. Des marges autour des volumes d’intérêt sont mises en place
pour prendre en compte ce type d’écart. Cependant, de telles marges entraînent une aug-
mention du volume à traiter et donc une diminution de l’espace entre ce volume à traiter
et les OAR, limitant l’escalade de dose.
– Les écarts systématiques, répétés tout au long du traitement, généralement dus à un écart
introduit dans les étapes de la préparation du traitement. Ils engendrent un décalage de la
distribution de dose par rapport à l’anatomie. Si ils ne sont pas corrigés, ils diminuent le
contrôle local de la tumeur et/ou la protection des OAR.
A ces deux types d’écarts s’ajoutent les écarts qui changent progessivement au cours du
traitement, écarts dus aux modifications anatomiques (comme la fonte tumorale, la perte de
poids, les variations de volumes et de position du barycentre des parotides) qui évoluent pro-
gressivement au cours du traitement, et contribuent à une géométrie du patient différente lors
de la planification et lors du traitement.
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Régulièrement au cours des séances d’irradiation, la position du patient est comparée à celle
du modèle du patient en comparant deux images 2D orthogonales (images portales ou images
embarquées MV ou kV) acquises avant la séance de traitement avec deux images orthogonales
de référence (DRR, Digitally Reconstruted Radiograph) issues du modèle du patient. Ces
images permettent un repositionnement à partir des structures osseuses du patient. Si l’écart,
par rapport aux repères osseux, entre le positionnement du patient et le modèle du patient, est
inférieur à 5mm dans les trois directions, le repositionnement est considéré correcte. Dans le
cas contraire, le patient doit à nouveau être repositionné.
Ces images 2D donnent des informations sur les structures osseuses, mais elles n’offrent
pas la possibilité de voir les modifications anatomiques du patient par rapport au temps 0 de la
simulation virtuelle. Certains patients ORL ayant subi des modifications anatomiques au cours
du traitement sont difficiles à repositionner. Si les difficultés de mise en place sont telles que
le repositionnement osseux n’est pas correct alors une nouvelle simulation du patient est envi-
sagée. Par ailleurs, le repositionnement, au niveau osseux, de certains patients dont l’anatomie
a changé, reste satisfaisant. En effet, si la position du menton, de la base du crâne et des épaules
ainsi que la courbure de la nuque sont reproductibles, le positionnement sera correct.
Les images de contrôle 2D renseignent un traitement satisfaisant du patient. Ce type de situation
ne représente pas une exception.
Pour prendre connaissance des variations anatomiques, une solution passe par l’acquisition
d’images 3D du patient au cours du traitement. Ceci est devenu possible grâce aux systèmes
d’imagerie implantés directement dans les salles de traitement. Nous avons utilisé dans ce tra-
vail, le système d’imagerie On Board Imager® (OBI, Varian), embarqué sur l’accélérateur, qui
permet de réaliser des images Cone-Beam Computed-Tomography (CBCT) pour fournir une
information volumique de l’anatomie du patient en position de traitement.
De tels systèmes permettent de visualiser les structures osseuses en 3D mais aussi les tissus
mous, comme la tumeur ou les parotides. Ils permettent également de suivre aisément l’évo-
lution de l’anatomie du patient au cours du traitement. On parle de radiothérapie guidée par
l’image (RTGI, ou IGRT pour “Image-Guided Radiotherapy”). Un des objectifs de l’IGRT dans
le cadre des cancers de la tête et du cou est de prendre en compte les variations anatomiques
progressives au cours du traitement pour pouvoir maintenir la validité du plan de traitement.
Ceci s’applique particulièrement pour les balistiques avec IMRT où la dose est très sculptée et
sensible aux variations géométriques. Lorsque l’on s’intéresse à l’adaptation du plan de traite-
ment au cours des séances d’irradiation, on parle de radiothérapie adaptative (RTA, ou ART
pour “Adaptive Radiotherapy”).
1.2.2 Variations anatomiques du patient au cours du traitement
Il est reconnu depuis longtemps que les patients traités pour un cancer de la tête et du cou
subissent des modifications anatomiques au cours de leur traitement [Chencharick and Moss-
man 1983]. Malgré les connaissances limitées de ces variations, les cliniciens ont reconnu que
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ces changements étaient cliniquement significatifs, et particulièrement pour certains cas ex-
trêmes.
Actuellement, le traitement est planifié sur une image CT où il est possible de mettre en
place des marges de sécurité autour des VC et des OAR, comme nous l’avons vu dans le
paragraphe 1.1.2 de ce chapitre. Ces marges permettent de prendre en compte les incertitudes
quotidiennes liées aux mouvements des organes et aux erreurs de repositionnement [Morgan-
Fletcher 2001; McKenzie et al. 2002]. Elles ne sont en aucun cas créées pour prendre en
compte les variations géométriques progressives au cours des 5 à 7 semaines de traitement
de radiothérapie, comme la fonte des VC primaire ou ganglionnaire, la diminution du volume
des parotides, la résorption d’une inflammation ou d’un oedème, la perte de poids ou la fonte
musculaire. Ces modifications peuvent amener à des déplacements de tissus sains et de tissus
tumoraux. Ces changements inter-fractions ne sont pas pris en compte dans la balistique de
traitement réalisée à partir de l’acquisition des images du patient au temps 0 avant le début du
traitement.
Par exemple, Barker et al. [2004] ont étudié 14 cas ORL en réalisant des images CT du
patient 3 fois par semaine. Ils ont trouvé une réduction moyenne du volume du GTV de 0, 2cm3
par jour de traitement et un déplacement du barycentre du GTV de 3, 3mm en fin de traitement.
Ils ont également rapporté une diminution moyenne du volume des parotides de 0, 19cm3 par
jour et une translation moyenne des parotides dans le sens interne de la direction droite-gauche
(nommé “médian” dans la suite du document) de 3, 1mm en fin de traitement. Cette “migra-
tion” des parotides est illustrée dans la figure 1.11.
Il est possible aujourd’hui de prendre connaissance et de quantifier les variations
anatomiques au cours du traitement grâce aux systèmes d’imagerie modernes de plus en
plus accessibles en routine clinique. La connaissance du “déplacement” des parotides amène à
se poser la question de l’évolution de l’irradiation des parotides au cours du traitement.
FIG. 1.11 – Coupe anatomique axiale d’une
image répétée au cours du traitement avec la
délinéation des glandes parotidiennes.
En rouge les contours initiaux de simulation
fusionnés sur cette image et en vert les contours
redessinés sur cette image.
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1.2.3 Conséquences dosimétriques dues aux variations anatomiques au cours du
traitement
Comme mentionné par Tanyi and Fuss [2008], les OAR ne sont pas systématiquement
affectés de manière significative par les déplacements des tissus, déplacements observés grâce
à la répétition d’images. Certains groupes ont étudié les conséquences dosimétriques des vari-
ations anatomiques pendant le traitement ORL [Hansen et al. 2004; Ballivy et al. 2006; Kuo
et al. 2006; Manon et al. 2006; Meldolesi et al. 2006; Senkus-Konefka et al. 2006; Robar et al.
2007; Wang et al. 2009].
Hansen et al. [2004]; Kuo et al. [2006]; Wang et al. [2009] ont étudié les changements
anatomiques et déterminé leurs effets dosimétriques pour respectivement 13, 10 et 15 patients
ORL, en refaisant l’acquisition d’une image CT au cours du traitement IMRT. Ils ont appliqué la
fluence des faisceaux initialement planifiés sur l’image CT répétée, sans recalculer les fluences
par réoptimisation. Ces plans de traitements seront par la suite, nommés plans hybrides. Ils ont
comparé ces plans hybrides avec des plans de traitement réoptimisés (fluence recalculée) sur les
scanners répétés. Ils ont trouvé que la replanification a permis de diminuer la dose moyenne aux
parotides de 3Gy environ. Bernstein et al. [2009] a montré une diminution moyenne de 2Gy sur
20 patients.
Robar et al. [2007] ont également étudié les déplacements d’OAR de la tête et du cou et
leurs effets sur la distribution de dose pour 15 patients traités en IMRT. Ils ont conclu, entre
autres, que les parotides semblaient se déplacer systématiquement dans le sens médian au cours
du traitement, compromettant leur épargne dosimétrique. Cependant, ils ne présentent aucune
recommandation. Au contraire, ils précisent que `` l’amplitude des conséquences dosimétriques
due à des modifications anatomiques dépend de l’ensemble des variabilités, incluant la prox-
imité des OAR par rapport aux régions de hautes doses et de hauts gradients de dose´´ . Ils
insistent fortement sur ce fait en ajoutant qu’il est `` difficile d’anticiper l’amplitude de l’erreur
dosimétrique dépendant des paramètres [. . . ] incluant la proximité des OAR par rapport au
VC, la géométrie de la distribution de dose et le gradient de dose proximal´´ . Ils complètent en
écrivant que les résultats qu’ils ont trouvés ne permettent pas de prédire les variations pour un
patient particulier.
Hansen et al. [2004] ont également indiqué que les modifications dosimétriques dépendent
de l’arrangement des multiples faisceaux asymétriques, de la localisation de la tumeur primaire
et ganglionnaire par rapport aux parotides et du degré de diminution du volume des parotides
pour chaque patient au cours du traitement.
De la même façon, Tanyi and Fuss [2008] ont réalisé une seconde fois la simulation du
traitement pour 37 patients au cours de leur séance d’irradiation afin d’observer l’évolution des
HDV. Ils n’ont détaillé qu’un cas dans leur article à cause de la difficulté à conclure de manière
générale.
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Les nombreuses observations des conséquences dosimétriques dues aux variations
anatomiques au cours de traitements ORL sont précieuses. Cependant, les conséquences
des modifications anatomiques dépendent totalement du cas clinique du patient, et essentielle-
ment de la géométrie de la distribution de dose initiale. C’est la raison pour laquelle de telles
investigations ne permettent pas de savoir, pour un patient donné, s’il sera nécessaire d’adapter
la balistique au cours du traitement. Etudier la nécessité de replanifier le traitement d’un patient
ne peut se faire qu’au cas par cas.
1.2.4 Problématique générale traitée
Le besoin d’une solution peu coûteuse permettant de savoir si un patient ORL nécessite une
replanification ou non au cours de son traitement a clairement été énoncé par Ahamad et al.
[2006]; Bajaj et al. [2006]; Feng and Eisbruch [2007].
Le fait que les variations anatomiques puissent engendrer une altération du traitement du
patient au cours des séances d’irradiation a encore été mis en exergue très récemment lors du
congrès de l’ESTRO 2009 (Maastricht) par Sanguinetti [2009]. Ce dernier a expliqué que les
questions suivantes restaient actuellement sans réponse : quand et pour quel patient replanifier ?
Quelles sont les régions d’intérêt à suivre ?
Plusieurs groupes de travaux ont étudié les variations anatomiques et dosimétriques au
cours du traitement pour aider à identifier des éléments prédictifs qui pourraient servir à savoir
s’il est nécessaire de replanifier ou non le traitement. Il est cependant difficile de tirer des
conclusions générales et des recommandations à cause du petit nombre de patients de chaque
étude, et surtout, du fait d’une relation variations anatomiques / variations dosimétriques très
dépendante du patient comme nous l’avons amplement mis en évidence précédemment.
L’objectif général de notre travail a été de chercher des indicateurs, faciles et rapides à
fournir, permettant d’identifier les patients dont la distribution de dose délivrée s’écartait de la
distribution de dose planifiée. Ceci a été réalisé en vue de pouvoir s’assurer d’une validation
continue de la dose délivrée, et non uniquement d’une validation avant le début du traitement.
Nous avons commencé par observer les variations anatomiques et dosimétriques de pa-
tients de façon régulière au cours des séances d’irradiation. Pour obtenir une information
volumétrique en position de traitement, et facilement en routine clinique, nous avons utilisé
le système d’imag˜erie OBI® embarqué sur l’accélérateur en salle de traitement.
Pour pouvoir quantifier les modifications observées du traitement au cours de la radio-
thérapie, nous avons mis en place un programme d’assurance qualité de l’OBI®, matériel nou-
veau, permettant de s’assurer de la justesse et la constance du système.
Dans un deuxième temps, nous avons analysé les variations anatomiques et dosimétriques
du patient observées au cours du traitement. Ce travail a permis de développer des méthodes
permettant une aide au signalement d’une dégradation de la distribution de dose délivrée dans
le patient par rapport à la planification.
2MISE EN OEUVRE D’UN PROGRAMME
D’ASSURANCE QUALITÉ DU SYSTÈME
D’IMAGERIE EMBARQUÉ UTILISÉ
L’acquisition régulière des images des patients ORL ayant servi à étudier les variationsdosimétriques causées par les modifications anatomiques du patient (chapitres 4 et 5) a
été réalisé au moyen du système d’imagerie embarqué OBI®. Dans le contexte actuel difficile
de la radiothérapie, la pleine exploitation des systèmes d’imagerie embarqués est peu répandue
et aucune recommandation d’assurance qualité n’existe aujourd’hui, ni au niveau national, ni
au niveau international.
L’assurance qualité d’un système d’imagerie embarqué se divise en deux parties : les con-
trôles géométriques assurant la justesse et la précision du positionnement du patient et les con-
trôles de qualité de l’image permettant de vérifier la constance de celle-ci. L’objectif de la radio-
thérapie étant de délivrer la dose prescrite dans la “région prescrite”, il n’est pas envisageable
de positionner le patient avec un système d’imagerie dont un programme d’assurance qualité
n’aurait pas été mis en place. L’étude que nous avons menée sur le suivi dosimétrique des pa-
tients ORL peut permettre d’envisager l’adaptation de traitements au cours des séances et donc
d’augmenter la précision du traitement. L’application des résultats de cette étude ne serait pas
cohérente sans avoir préalablement vérifié l’exactitude et la précision du système permettant le
repositionnement du patient. Cette étude dosimétrique a été réalisée en comparant des images,
réalisées avec le système embarqué, de chaque patient au cours de leur traitement, comme nous
le verrons dans le chapitre 4. Cette comparaison relative exige de s’assurer de la constance de
la qualité des images obtenues par des contrôles appropriés.
Ce chapitre décrit la mise en place et les résultats des contrôles de qualité de l’OBI®. Ce
travail a fait l’objet d’une publication [Marguet and Bodez 2009]. Ce travail a été réalisé dans
le cadre d’un programme de soutien aux techniques innovantes coûteuses (STIC IGRT prostate,
année 2006), coordonnée par le Pr R. de Crevoisier et le Pr J.L. Lagrange.
27

2.1. Introduction 29
Résumé
Objectif de l’étude. Ce travail présente la mise en oeuvre et les résultats d’un programme
d’assurance qualité mensuel de tomographie conique (CBCT) de basse énergie (kV) embarqué
OBI®.
Matériel et méthodes. La précision et la stabilité géométrique du matériel et des fonctions
logicielles ont été évaluées au moyen du fantôme Marker®. La justesse de la coïncidence entre
l’isocentre de traitement et celui du système d’imagerie ainsi que la justesse de l’application du
recalage d’images acquises par tomographie conique de basse énergie et par la scanographie de
référence ont été mesurées. La qualité des images kV-CBCT a été évaluée à l’aide du fantôme
Catphan® 504 et du logiciel ArtiScan® (Aquilab™) pour les deux modalités d’acquisition
possibles, full-fan et half-fan.
Résultats. La position de l’isocentre du système d’imagerie et l’application du recalage
d’images étaient dans une tolérance de 2,0 mm. En ce qui concerne la qualité de l’image, le
bruit, l’uniformité, la constance et la linéarité des UH, la distorsion géométrique, la résolution
à haut contraste étaient dans les tolérances recommandées par le constructeur pour les deux
modes full-fan et half-fan. Seule la résolution à bas contraste pour le mode half-fan ne respectait
pas la préconisation du fabricant.
Conclusion. Les tests mis en place ont permis de définir les caractéristiques initiales du
système et leur suivi au cours du temps. La stabilité de l’OBI® a été démontrée.
2.1 INTRODUCTION
Les accélérateurs linéaires modernes permettent non seulement de délivrer une dose précise
de rayonnement mais également de s’assurer que les volumes cibles (VC) sont positionnés
précisément dans le faisceau de traitement grâce à l’acquisition d’images tridimensionnelles du
patient [Jaffray et al. 1999; McBain et al. 2006]. Il s’agit d’une radiothérapie guidée par l’image
(IGRT) [Greco and Ling 2008; Ling et al. 2006; Sorcini 2006].
L’introduction récente de tels systèmes de guidage par imagerie embarquée sur l’accéléra-
teur permet d’évaluer les incertitudes de positionnement du patient, le mouvement des organes
internes et les déformations. Ainsi, il est possible de s’orienter vers une radiothérapie “adapta-
tive”. Cette amélioration de la précision géométrique de la radiothérapie peut permettre d’indi-
vidualiser les marges appliquées au VC prévisionnel, de réduire la toxicité, et d’augmenter la
probabilité du contrôle local de la tumeur. De plus, l’acquisition d’image tridimensionnelle en
position de traitement permet d’évaluer la dose réellement reçue par le patient et de la comparer
avec la dose planifiée. Il s’agit ici de radiothérapie guidée par la dose (dose-guided radiotherapy,
DGRT) [Lee et al. 2007].
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Cette utilisation prometteuse de systèmes d’imagerie embarqués s’accompagne nécessaire-
ment d’un programme d’assurance de qualité adapté à l’utilisation clinique qui en est faite
[Jaffray et al. 2005; Kutcher et al. 1994; Mayles et al. 1999; Yan 2008]. Il existe plusieurs
techniques d’acquisition d’images en salle de traitement. Dans ce travail, nous présentons les
tests de contrôle de qualité du système d’imagerie embarqué OBI® mis en place et les résultats
obtenus mensuellement sur une période de un an. Ces tests portent sur la sécurité, la fonction-
nalité et la précision géométrique du système ainsi que sur la qualité des images [Yoo et al.
2006].
2.2 MATÉRIELS ET MÉTHODES
2.2.1 Description du système d’imagerie embarqué
Le système d’imagerie embarqué utilisé (OBI®) est monté sur un accélérateur Clinac 2100
C/D® (Varian™). Il est composé de deux bras robotisés, l’un comportant un tube à rayons
X, c’est-à-dire une source de basse énergie (kVS), et l’autre un détecteur plan en silicium
amorphe (kVD), ces deux bras étant constitués chacun de trois articulations. Une photographie
du système est présentée figure 2.1.
Ces bras sont montés sur l’accélérateur de façon à ce que le faisceau de basse énergie soit
perpendiculaire au faisceau de traitement de haute énergie (MV).
Ils peuvent être déplacés au moyen du boîtier de commande manuelle à l’intérieur de la
salle de traitement ou du boîtier de commande situé au pupitre de l’accélérateur. La source
de basse énergie peut être déplacée dans les directions verticale et longitudinale et le kVD
peut être déplacé dans ces deux directions ainsi que dans la direction latérale. Notons que la
direction des mouvements des bras n’est pas la même que celle de la table. Les mouvements
latéral et vertical sont relatifs à la direction du faisceau de haute énergie : le mouvement latéral
du kVD est un mouvement parallèle au faisceau de haute énergie et le mouvement vertical est
un mouvement éloignant ou rapprochant le kVS ou le kVD de haute énergie.
La distance source-détecteur utilisée est de 150cm. Le kVS est un tube à rayons X permet-
tant une collimation de 5 à 25cm. La gamme de tensions du tube est de 40 à 150 kV. Le kVD est
équipé d’une grille antidiffusante. La zone de détection mesure 397× 298mm2 et est composée
d’une matrice 2048× 1536 de cellules de détection en silicium amorphe sur laquelle repose un
scintillateur de thallium dopé à l’iodure de césium. Le détecteur est protégé par un capot en cas
de collision.
La modalité tomographie conique de basse énergie (kV-CBCT) utilise un faisceau de forme
conique et acquiert 750 images bidimensionnelles sur une rotation de bras de 370◦ (recouvre-
ment de 10◦ autour de la position de 180◦). Le volume tridimensionnel est reconstruit à partir
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d’une seule rotation du bras et à partir des projections bidimensionnelles, par une technique de
rétroprojection filtrée.
FIG. 2.1 – Accélérateur linéaire.
Modèle Clinac 2100 C/D® (Varian™) équipé
du système d’imagerie embarquée OBI®.
Les deux bras de l’OBI® sont déployés : à
gauche, la source de basse énergie (kV) et,
à droite, le détecteur de basse énergie (kV).
Deux types d’acquisition d’images de géométries différentes existent : full-fan et half-fan.
Le mode full-fan permet un champ de vue maximum reconstruit de 24cm pour une distance
source-imageur de 150cm. Cette géométrie est principalement utilisée pour les localisations
crâniennes et de la sphère ORL.
Le mode half-fan est utilisé pour les autres régions du corps et permet un champ de vue
maximum reconstruit de 45cm pour une distance source-imageur de 150cm. La taille maximale
de l’image reconstruite dans la direction tête-pied est de 15, 5cm pour le mode full-fan et de
13, 7cm pour le mode half-fan. Lorsque la géométrie half-fan est utilisée, le kVD est décalé de
15cm latéralement, les mâchoires du tube à rayons X cachent approximativement la moitié du
faisceau et l’axe du faisceau est aligné avec le bord du détecteur.
Des filtres “papillon” sont mis en place en sortie de tube à rayons X afin d’atténuer les bords
du faisceau, de réduire la dose à la peau et le rayonnement diffusé et d’empêcher la saturation
du détecteur. La géométrie de ces filtres est différente selon la modalité full-fan ou half-fan
utilisée.
Dans ce travail, les CBCT (version 2.0.10) ont été acquis avec les paramètres standard d’ac-
quisition, soit un courant du tube à rayons X de 80mA et une tension de crête de générateur de
125 kV. Le nombre de pixels de la matrice de reconstruction utilisé était de 512× 512 pixels.
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2.2.2 Description des objets tests utilisés
Fantôme Marker®
Le fantôme Marker®, de forme parallélépipédique, a une densité électronique proche de
celle de l’eau, figure 2.2. Il contient une bille sphérique centrale radio-opaque de diamètre 1
mm et quatre petites tiges radio-opaques de 1 mm de diamètre et de 3 mm de long, positionnées
à des distances connues de la bille. Ce fantôme a été utilisé pour réaliser les tests géométriques.
FIG. 2.2 – Fantôme Marker®.
Le fantôme est mis en place sur la
table de l’accélérateur.
Fantôme Catphan®
Le fantôme Catphan® 504 (The Phantom Laboratory, Greenwich, NY) a été utilisé pour
évaluer la qualité des CBCT (Figure 2.3). Il est de forme cylindrique, avec un diamètre de 20cm.
Il est composé de quatre modules, chacun contenant différents objets tests permettant l’analyse
des caractéristiques d’image suivantes : la linéarité des UH, l’uniformité des UH, les résolutions
à haut et bas contrastes et la distorsion géométrique. Le module “linéarité des UH” est composé
de huit inserts de matériaux de densités différentes et de diamètre 12mm (Figure 2.3b). Ce
module comporte également quatre tiges parallèles dont les sections sont situées à 50mm les
unes des autres, formant ainsi un carré de 50mm de côté. Cet objet test permet d’analyser la
distorsion de l’image. Le module “uniformité des UH” est composé d’un disque de matériau
uniforme (Figure 2.3c). Le module “résolution à haut contraste” contient des groupes de barres
en aluminium de 2mm d’épaisseur, structurés de 1 à 21 paires de lignes par centimètre (pl/cm)
(Figure 2.3d). Le module “résolution à bas contraste” est composé de disques de contraste 1 %
et de diamètre allant de 2 à 15 mm (Figure 2.3e).
Le fantôme est mis à niveau avec les lasers de positionnement. Une seule acquisition par
tomographie conique du fantôme est nécessaire pour analyser les différents paramètres de l’im-
age. Les tests ont été réalisés pour les deux modes full-fan et half-fan.
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FIG. 2.3 – Fantôme Catphan® 504.
a : sa caisse de transport sert de support ; le fantôme est divisé en quatre modules :
b : “linéarité/constance des UH et distorsion géométrique” ; c : “uniformité des UH ” ; d : “résolution
à haut contraste” ; e : “résolution à bas contraste”.
2.2.3 Contrôles des systèmes de sécurité, de la fonctionnalité et de la géométrie
de l’OBI®
Préalablement au contrôle de qualité des images, la position de l’isocentre de traitement, les
dispositifs annexes de centrage (lasers), les échelles angulaires du collimateur et du bras et le
déplacement de la table de traitement ont été vérifiés.
Vérification des systèmes de sécurité et de fonctionnalité de l’OBI®
La chauffe du tube à rayons X, recommandée pour éviter une défaillance prématurée, a
été réalisée en utilisant un plan de traitement comprenant un CBCT d’un patient test afin de
vérifier, en parallèle, l’intégrité du transfert de l’information et du système OBI® lui-même.
Les paramètres choisis étaient 75 kV, 5 mA et 32 ms pour une irradiation de 20 secondes.
Les tests de sécurité et de fonctionnalité ont été réalisés lors de la chauffe du tube à rayons
X pour diminuer le temps de la manipulation. L’état de fonctionnement des avertissements
lumineux (au pupitre et à l’entrée de la salle de traitement) et sonores a été vérifié. Ensuite,
les systèmes anticollisions des capots et des différentes articulations du kVD et du kVS ont été
testés lors du déploiement et de la rétractation automatiques des bras de l’OBI®.
La mise en place sécurisée des filtres “papillon” a été vérifiée.
La tension appliquée au tube à rayons X et la qualité du rayonnement doivent être vérifiées
afin de contrôler la chaîne générateur-tube [J.O. 2007b].
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Vérification de la précision et de la stabilité géométrique du matériel et des fonctions logi-
cielles
Positionnement des bras OBI®
Une modification de la position du kVS et/ou du kVD, par rapport à leurs positions initiales,
fixées lors de la calibration du système, modifie le grandissement de l’image. La position
initiale théorique du kVS était de (vertical = 100cm ; longitudinal = 0cm) et celle du détecteur
plan en silicium amorphe de (vertical = −50cm ; longitudinal = 0cm ; latéral = 0cm). Dans
la direction verticale, la distance de référence mesurée entre l’isocentre de traitement et la
surface du collimateur du kVS était de 85, 2mm ; cette valeur entre l’isocentre de traitement
et la surface du détecteur sans capot était de 48, 2mm. Les positions du kVS et du kVD ont
ensuite été comparées mensuellement à ces positions de référence. Pour ce faire, les positions
verticales ont été mesurées. Les positions longitudinale et verticale du kVS et de kVD ont été
comparées aux positions de référence, marquées par des repères lors de la mise en service de la
machine, en utilisant la projection des lasers de positionnement.
Coïncidence entre l’isocentre de traitement et l’isocentre de l’OBI®
Ce test, permettant d’évaluer si le graticule digital généré par l’application OBI® coïncide
avec l’isocentre de traitement, a été réalisé à l’aide du fantôme Marker® centré à l’isocentre
de traitement. Une image acquise par tomographie de basse énergie a été acquise avec le kVD
positionné à (−50, 0, 0) et le kVS positionnée à (100, 0). La distance entre l’intersection des
deux axes du graticule digital et le centre de la bille centrale du fantôme a ensuite été mesurés.
Cette mesure a été réalisée sur une image full-fan et une image half-fan.
Application du recalage des images CBCT et scanographiques de référence
Ce test permet de vérifier le bon fonctionnement du logiciel de recalage des images CBCT
et scanographiques de référence ainsi que la correction automatique de la position de la ta-
ble à partir des valeurs logicielles de décalages obtenues. Il a été réalisé à l’aide du fantôme
Marker® positionné de façon décentrée (2cm) dans toutes les directions par rapport à l’isocentre
de traitement. La superposition d’une image CBCT avec l’image scanographique de référence
a été réalisée et les décalages automatiques de la table ont été appliqués. Dans la salle de traite-
ment, la valeur du décalage entre la bille centrale du fantôme, matérialisée par des repères, et
les lasers de positionnement ont été relevés, dans toutes les directions. Ce test a été réalisé en
mode full-fan et half-fan.
2.2.4 Contrôle de qualité des images
L’objectif du contrôle de la qualité d’image est de suivre quantitativement les paramètres qui
permettent de vérifier que la qualité de l’image acquise reste dans les tolérances sur la période
déterminée.
Les images CBCT ont été réalisées avec les paramètres standards d’acquisition de 125 kV,
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80mA et 25ms pour les deux modes full-fan et half-fan. Les filtres “papillon” ont été mis en
place. La taille du champ de vue choisie était de 20cm pour le mode full-fan et de 40cm pour le
mode half-fan. Le nombre de pixels pour la reconstruction d’images était de 512 pixels ×512
pixels et l’épaisseur de coupe pour la visualisation des images était de 2, 5mm. Ces valeurs
ont été choisies car elles sont utilisées en routine clinique à l’institut. Le logiciel ArtiScan®,
commercialisé par la société Aquilab™, a été utilisé pour quantifier le bruit de l’image, l’uni-
formité, la constance et la linéarité des UH, la distorsion géométrique et les résolutions à haut
et bas contrastes [J.O. 2007a].
Le bruit, défini par l’équation suivante, est exprimé en %, sa valeur optimale est de 0.
N =
σ(NH)
NHeau − NHair × 100 , (2.1)
avec σ(NH) : l’écart type des niveaux Hounsfield dans la région d’intérêt, NHeau et NHair :
les niveaux Hounsfield de l’eau et de l’air.
Il a été mesuré dans une région d’intérêt centrale de diamètre 40 % de la zone homogène du
fantôme Catphan® 504 (Figure 2.3c).
L’uniformité de l’image caractérisant la variation du nombre d’UH dans l’image d’un objet
homogène (Figure 2.3c) a été mesurée par la différence entre la valeur moyenne des UH au
centre et à la périphérie de l’image. Cinq régions d’intérêt de diamètre supérieur à 100 pixels
ont été générées, une au centre et les autres disposées aux quatre positions cardinales de la
section uniforme du fantôme. Les écarts entre la valeur moyenne de la région d’intérêt centrale
et chacune des régions d’intérêt périphériques ont été calculés.
La constance et la linéarité des UH ont été quantifiées par la moyenne des UH obtenue pour
chacune des régions d’intérêt générées dans les différents matériaux (Figure 2.3b).
Le test permettant d’apprécier le degré de restitution de la géométrie d’un objet a été réalisé
en mesurant deux à deux, les distances entre le centre des sections des tiges (Figure 2.3b). Ces
distances ont alors été comparées à la valeur théorique de 50 mm.
La résolution à bas contraste a été quantifiée par la valeur du diamètre du plus petit disque
de contraste 1% détecté (Figure 2.3e).
La valeur de la résolution à haut contraste a été définie par le nombre de paires de lignes
visibles par centimètre (pl/cm) (Figure 2.3d).
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2.3 RÉSULTATS
Les résultats sont donnés pour des mesures mensuelles sur un an.
2.3.1 Contrôles de qualité : sécurité, fonctionnalité et géométrie du système d’im-
agerie
Vérification des systèmes de sécurité et de la fonctionnalité du système d’imagerie
Les indicateurs lumineux et sonores de présence du faisceau, les boîtiers de commande
manuelle et du pupitre, les systèmes anticollision et la mise en place des filtres “papillon” n’ont
présenté aucune défaillance.
Vérification de la précision et de la stabilité géométrique du matériel et des fonctions logi-
cielles
Positionnement des bras de l’OBI®
Dans la direction verticale, la moyenne des écarts observés entre la position de référence et
la position mesurée était de −0, 7± 0, 2 mm pour le kVS et de −0, 3± 0, 6 mm pour le kVD.
Ces écarts étaient tous inférieurs à 2, 0 mm (recommandations du constructeur), à l’exception
d’une valeur pour le kVS (3, 0 mm) pour laquelle la position du bras a été recalibrée. Dans les
directions longitudinale et latérale, aucun écart de plus de 2, 0 mm n’a été observé.
Coïncidence entre l’isocentre de traitement et l’isocentre de l’OBI®
Les distances mesurées, dans toutes les directions, entre l’intersection des deux axes du
graticule digital généré par l’application OBI® et le centre de l’image de la bille du fantôme
sont présentés dans le tableau 2.1. Ces distances étaient inférieures ou égales à 2, 0mm, à
l’exception de deux valeurs (Lat. full-fan et Lat. half-fan au test n◦ 10). Les écarts dépassant
2, 0mm peuvent être dus à un écart de positionnement du fantôme ou à un réglage imprécis des
lasers de positionnement. Dans les cas où la valeur obtenue était supérieure à 2, 0mm, le test a
été réalisé une seconde fois. Dans le cas où un écart était supérieur à 2, 0mm, le constructeur
est intervenu.
Application du recalage des images CBCT et scanographiques de référence
Les distances mesurées entre la bille centrale du fantôme et l’intersection des lasers de posi-
tionnement, après recalage, sont présentées dans le tableau 2.2. Ces distances étaient inférieures
ou égales à 2, 0mm, à l’exception d’une valeur (Vert. Half-fan au test n◦ 10). De la même façon
que pour le test précédent, lorsque cet écart de plus de 2, 0mm a été confirmé, l’isocentre du
système d’imagerie a été recalibré.
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TAB. 2.1 – Distances mesurées (mm) entre l’intersection des deux axes du graticule digital généré par
l’application OBI® et le centre de l’image de la bille du fantôme dans les directions verticale (Vert.),
latérale (Lat.) et longitudinale (Long.) pour les modes d’acquisitions full-fan (FF) et half-fan (HF).
Mois Vert FF Vert HF Long FF Long HF Lat FF Lat HF
1 0,0 -0,3 0,0 0,0 -0,5 0,0
2 0,0 0,0 0,0 0,0 -0,5 0,0
3 0,5 -0,1 1,0 1,0 0,5 0,3
4 0,7 0,8 0,8 0,8 0,0 -0,4
5 0,1 0,0 0,1 0,1 0,0 0,0
6 -0,2 -1,3 -1,2 -1,2 0,0 0,3
7 0,1 0,1 0,1 0,1 0,0 0,0
8 -0,8 -1,8 0,0 0,0 -0,7 -0,8
9 0,1 0,1 0,0 0,0 0,0 0,0
10 -1,4 -1,5 -0,9 -0,9 -2,3 -2,5
11 -0,8 -0,8 -1,1 -1,1 -0,9 -0,8
Moyenne -0,15 -0,44 -0,11 -0,11 -0,40 -0,35
Écart type 0,62 0,81 0,71 0,71 0,75 0,81
TAB. 2.2 – Distances mesurées (mm) entre la bille centrale du fantôme (matérialisée par des repères) et
l’intersection des lasers de positionnement dans les directions verticale (Vert.), latérale (Lat.) et longi-
tudinale (Long.) après recalage automatique de la table pour les modes d’acquisitions full-fan (FF) et
half-fan (HF).
Mois Vert FF Vert HF Long FF Long HF Lat FF Lat HF
1 0,0 0,0 1,0 -1,0 2,0 -1,0
2 0,0 -1,0 -1,0 -1,0 1,0 -1,0
3 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0
4 -1,0 -1,0 0,0 0,0 0,0 -1,0
5 1,0 1,0 0,0 0,0 0,0 1,0
6 0,0 -1,0 0,0 -1,0 0,0 -1,0
7 0,0 0,0 1,0 0,0 0,0 0,0
8 -2,0 -2,0 2,0 -1,0 1,0 0,0
9 -1,0 -1,0 2,0 1,0 0,0 1,0
10 -2,0 -3,0 -1,0 -1,0 -2,0 -2,0
11 -1,0 -1,0 0,0 0,0 -1,0 -2,0
Moyenne -0,55 -0,82 0,36 -0,36 0,09 -0,55
Écart type 0,93 1,08 1,03 0,67 1,04 1,04
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2.3.2 Contrôle de qualité de l’image acquise par tomographie conique de basse
énergie
2.3.2.1 Bruit
La valeur moyenne du bruit, relevée (sur 12 mois) dans la zone centrale de l’image d’un
matériau homogène, était de 0, 97 ± 0, 05% pour l’image acquise en mode full-fan et de
1, 14 ± 0, 34% pour l’image acquise en mode half-fan. Ces résultats étaient en accord avec
les recommandations du constructeur (environ 1%) et montrent que le bruit était constant au
cours du temps.
2.3.2.2 Uniformité des UH
La Fig.2.4 permet d’apprécier l’uniformité des UH au cours du temps. Elle a été mesurée
par la différence d’UH entre la moyenne de la région d’intérêt centrale et celle des régions d’in-
térêt périphériques générées sur l’image d’un matériau homogène. Notons la grande stabilité de
l’uniformité pour le mode d’acquisition full-fan. En effet, toutes les valeurs étaient comprises
entre 3 et 12 UH. En ce qui concerne le mode half-fan, les variations étaient légèrement plus im-
portantes puisqu’elles s’étendaient de −6 à 12 UH. Dans les deux cas, les recommandations du
constructeur de ±40 UH étaient largement respectées. Par ailleurs, les valeurs des différences
d’UH entre la moyenne de la région d’intérêt centrale et celle des régions d’intérêt périphériques
sont positives, ce qui peut être dû à une surcorrection du durcissement du faisceau et donc à une
surestimation des UH au centre.
Les valeurs moyennes d’UH de chaque région d’intérêt des différents matériaux ont été
mesurées en full-fan et half-fan et comparées aux valeurs attendues (sur 12 mois). Les résultats
sont présentés dans le Tableau 2.3. Aucune des valeurs mesurées ne dépassait ±40 UH par rap-
port aux valeurs attendues indiquées dans le manuel du Catphan®. La constance et la linéarité
des UH ont été validées.
2.3.2.3 Distorsion géométrique
La distance moyenne entre les sections des tiges (sur 12 mois) était de 49, 9± 0, 0 mm sur
l’image acquise en mode full-fan et de 49, 6± 0, 1 mm en mode half-fan. Les recommandations
du constructeur de 50, 0± 0, 5 mm étaient respectées.
2.3.2.4 Résolution à bas contraste
La taille moyenne du diamètre du plus petit disque de contraste 1% détecté était de 7, 5±
1, 4 mm sur l’image acquise en mode full-fan et de 10, 9 ± 4, 7 mm sur l’image acquise en
mode half-fan. Les images acquises en mode full-fan présentaient une meilleure résolution à
bas contraste que celles acquises en mode half-fan. Ce constat est dû au fait que la dose donnée
en mode full-fan est supérieure à la dose donnée en mode half-fan. Les recommandations du
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FIG. 2.4 – Différences (UH) entre la moyenne des UH de la région d’intérêt centrale (C) et celle des
régions d’intérêt périphériques situées aux quatre points cardinaux (N = Nord, S = Sud, E = Est et W =
Ouest) de l’image de la région homogène du fantôme Catphan® 504.
TAB. 2.3 – Constance des UH de différents matériaux.
Valeurs moyennes mesurées sur 12 tests mensuels et comparées aux valeurs attendues (Catphan® 500
and 600 Manuel, The Phantom Laboratory)
Matériau Valeur attendue Valeur moyenne (UH)
(UH) CBCT
full-fan half-fan
Air −1000 −992± 2 −993± 2
PMPa −200 −194± 5 −196± 4
LDPEb −100 −105± 5 −106± 5
Polystyrène −35 −50± 5 −51± 5
Acrylique 120 110± 4 107± 4
Delrin 340 347± 4 344± 4
Téflon 990 990± 3 978± 6
aPolymethylpentene
bLow-density polyethylene
constructeur étant de pouvoir visualiser un disque de contraste 1% et de diamètre 7, 0 mm
n’étaient pas respectées.
2.3.2.5 Résolution spatiale à haut contraste
Les valeurs moyennes obtenues étaient de 9, 4± 0, 5 paires de lignes par centimètre (pl/cm)
pour le mode d’acquisition full-fan et de 6, 4 ± 1, 0 pl/cm pour le mode half-fan. Toutes les
mesures ont montré une résolution supérieure à 6 pl/cm correspondant aux recommandations
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du constructeur. De plus, l’analyse des résultats a montré une bonne reproductibilité sur la
période considérée. Par ailleurs, notons que les images acquises en mode full-fan avaient une
meilleure résolution que celles acquises en mode half-fan. Ce constat est dû au fait que la taille
du pixel de l’image est plus petite en mode full-fan (0, 39 mm) qu’en mode half-fan (0, 78 mm).
2.4 DISCUSSION
Nous avons élaboré un programme d’assurance qualité permettant de suivre les perfor-
mances mécaniques et la qualité des images CBCT d’un système OBI®. Les objets tests
nécessaires étant fournis avec le système d’imagerie embarquée, les tests proposés peuvent être
appliqués par les utilisateurs de ce système.
Étant donné que le système d’imagerie embarqué est utilisé pour le repositionnement du
patient lors des différentes séances de traitement, les tests les plus importants sont ceux con-
cernant la sécurité, la fonctionnalité et la géométrie du système d’imagerie. Il est à noter que
la géométrie des systèmes d’imagerie embarqués permettant la réalisation d’image acquise
par tomographie conique de basse énergie nécessite plus d’attention que celle des systèmes de
tomographie conique de haute énergie. En effet, l’OBI® comporte trois isocentres à mettre en
coïncidence, l’isocentre de traitement, l’isocentre d’imagerie et les lasers de positionnement
tandis que les systèmes de tomographie conique de haute énergie ne présentent que deux
isocentres [Isambert et al. 2008].
Dans l’ensemble, les résultats des tests de géométrie étaient satisfaisants. Très peu de
mesures étaient en dehors des recommandations du constructeur. Même si certaines améliora-
tions pourraient être apportées, la précision du système OBI® a été trouvé correcte et stable
au cours du temps, comme rapporté par Kim et al. [2006]; Lovelock et al. [2006]; Djordjevic
[2007]. Les résultats hors tolérances peuvent être dus à des erreurs de positionnement du fan-
tôme ou encore à un mauvais ajustement des lasers. Les résultats de cette étude ont montré que
les tests permettent de déterminer l’éventuelle nécessité de procéder à une nouvelle calibration
du système.
Le bruit de l’image, l’uniformité, la constance et la linéarité des UH, la distorsion
géométrique et la résolution à bas contraste étaient stables au cours du temps et respectaient
les spécifications du constructeur. Ce constat est d’autant plus important que l’utilisateur envi-
sage de calculer des distributions de dose sur les images CBCT. La bonne qualité des images
obtenues est un avantage certain par rapport aux images des systèmes d’imagerie acquise par
tomographie conique de haute énergie, essentiellement pour la visualisation des tissus mous
[Stützel et al. 2008; Xing et al. 2007].
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CONCLUSION
Dans le programme d’assurance qualité du système d’imagerie embarqué OBI® présenté,
les résultats des tests sur un an ont montré la conformité du système par rapport aux recom-
mandations du constructeur et la stabilité du système à la fois pour la précision géométrique et
la qualité des images.
En ce qui concerne la fréquence des tests, nous pensons que les tests de géométrie doivent
être réalisés de façon mensuelle, à l’exception du test concernant le recalage des images CBCT
et scanographiques de référence permettant de s’assurer d’une procédure acceptable du reposi-
tionnement du patient ; ce test pourrait être réalisé quotidiennement ou de façon hebdomadaire.
Concernant les tests sur la qualité de l’image, une proposition serait de suivre la fréquence
des tests recommandée pour les scanographes, à savoir tous les quatre mois. Cependant les
systèmes avec imagerie embarquée étant de conception récente, les utilisateurs doivent utiliser
leur propre expérience pour établir la fréquence des tests.
Ces contrôles de qualités ont été intégrés en routine dans le service de radiothérapie de
l’institut Sainte Catherine. Notons que certaines valeurs de tolérance sur les résultats des tests
sont conseillées par le constructeur mais elles n’ont pas encore été étudiées puis recommandées
par un groupe de travail. Nous avons choisi, pour cette introduction nouvelle du système dans le
service, des seuils de tolérance à la fois acceptables cliniquement et réalisables par la machine.

3INTRODUCTION D’UNE NOUVELLE TABLE
DE TRAITEMENT DÉDIÉE À LA
RADIOTHÉRAPIE GUIDÉE PAR L’IMAGE
LORS de chaque séance d’irradiation, le patient est allongé sur une table de traitement àtravers laquelle passent les faisceaux de rayonnement postérieurs avant de l’atteindre.
Cette table n’est pas prise en compte dans l’étape de la planification du traitement du patient.
Il est donc important de s’assurer que l’absorption du rayonnement par la table est négligeable
afin que le traitement planifié ne soit pas délivré de façon altérée.
Nous avons installé une table de traitement nouvellement conçue pour l’IGRT, sur un ac-
célérateur équipé du système d’imagerie embarqué OBI®. Cette table se nomme table Ex-
act™ IGRT (TEI). Cette table étant nouvelle sur le marché, il a été nécessaire de quantifier son
absorption. En effet, la recherche des patients ayant besoin d’une adaptation de leur traitement
ORL au cours des séances d’irradiation (étude chapitre 4 et 5) est réalisée en vue de respecter
au maximum la planification du traitement. L’influence de la table doit donc être connue.
La TEI ne comportait pas d’ancrage de fixation pour accrocher une tétière mobile en porte-
à-faux à l’extrêmité de la table, permettant de traiter la région ORL en dehors de la table. Il a été
nécessaire pour notre étude de s’assurer que la TEI n’influençait pas la délivrance du traitement
ORL de façon significative. De plus, le système d’imagerie embarqué kV acquière des images
tomographiques sur 360◦. Le faisceau de rayonnement d’imagerie passe donc à travers la table
pour la moitié de l’acquisition des projections. Il est important de s’assurer que la présence de
la nouvelle table dans le faisceau ne dégrade pas la qualité des images.
Ce chapitre décrit la mise en oeuvre de mesures permettant de quantifier l’absorption du
rayonnement de traitement et d’imagerie par la table. Ce travail a fait l’objet d’une publication
[Marguet et al. 2010].
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Résumé
Objectif de l’étude. Une nouvelle table de traitement dédiée à la radiothérapie guidée par
l’image, Exact™ IGRT (TEI), a été mise au point. Elle a comme spécificité d’être dépourvue
de barre de soutien et, pour assurer sa rigidité, d’être plus épaisse qu’une table ordinaire (Ex-
act™ (TE)). Le but de cette étude est de quantifier l’atténuation du faisceau de traitement par
la table et d’évaluer la contribution de cette table à l’amélioration de la qualité des images
embarquées.
Matériel et méthodes. L’atténuation du faisceau de traitement et la dose à la surface ont été
mesurées pour des géométries simples d’irradiation à différents angles de bras et pour deux cas
cliniques, ORL et pelvien postérieur. Les qualités des images embarquées bidimensionnelles et
tridimensionnelles ont été analysées.
Résultats. L’atténuation d’un faisceau à 215◦ était de 2, 0% à 4, 1% pour 6MV et de 1, 2%
à 2, 2% pour 18MV en fonction des différentes épaisseurs de la TEI. La dose à la surface
triplait entre la mesure sans table et avec table dans le faisceau (résultats similaires pour la
TEI et la TE). L’influence de la TEI était cliniquement significative pour la tumeur postérieure
pelvienne, acceptable pour le cas ORL. La TEI a permis une nette amélioration de la résolution
à bas contraste, en particulier une visualisation d’un disque de contraste 1% de 7mm, alors que
la TE permettait seulement une visualisation d’un disque de contraste 1% de 7mm.
Conclusion. Pour prendre en compte l’atténuation du faisceau de traitement, la TEI devrait
être modélisée dans le système de planification des traitements. La qualité d’image tridimen-
sionnelle obtenue avec la TEI permet de visualiser aisément les tissus mous.
3.1 INTRODUCTION
Une nouvelle table de traitement, Exact™ IGRT (TEI), dédiée à la radiothérapie guidée par
l’image (IGRT), a été mise au point par la société Varian Medical Systems. Elle a été installée
dans le service de radiothérapie de l’institut Sainte-Catherine pour son évaluation clinique. Elle
remplace une table de traitement classique, Exact™ (TE) (Varian), comportant deux barres de
soutien mobiles en fibre de carbone assurant la rigidité de la table. L’amélioration principale
apportée par la TEI est l’absence de ces barres de soutien. Ainsi, cette table offre une liberté de
choix des angles d’incidence, sans le risque d’absorption significative des faisceaux d’imagerie
et de traitement.
L’objectif de cette étude était de quantifier la contribution de la TEI à l’amélioration de
la qualité des images par rapport à la TE. Les éventuels sous-dosages au VC ou surdosages à
la peau doivent également être évalués car la présence de la table n’est pas prise en compte
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dans le système de planification des traitements (treatment planning system, TPS). Nous avons
étudié les caractéristiques d’absorption du rayonnement de la TEI. Plusieurs tables et inserts
ont fait l’objet d’évaluations dosimétriques [Butson et al. 2007; Gillis et al. 2005; Higgins et al.
2001; McCormack et al. 2005; Munjal et al. 2006; Myint et al. 2006; Ost et al. 1997; Poppe
et al. 2007]. Dans les travaux de Spezi and Ferri [2007], portant sur l’étude des caractéristiques
dosimétriques d’une autre nouvelle table dédiée à la radiothérapie guidée par l’image, l’atténua-
tion du faisceau de traitement en fonction de l’angle de bras de l’accélérateur et l’augmentation
de la dose à la peau dues à la présence de la table dans le faisceau ont été étudiées. Cependant,
il est incontournable d’évaluer chaque modèle de table et de compléter aujourd’hui avec les as-
pects d’imagerie, ce dernier point représentant un aspect nouveau d’étude de table de traitement.
Dans la première partie de ce travail, nous présentons l’atténuation du faisceau par la TEI en
fonction de l’angle de bras de l’accélérateur, la variation de la dose à la surface due à la présence
de la TEI et l’influence dosimétrique de la TEI sur des cas cliniques. Les mesures obtenues sont
comparées à celles de la TE afin de pouvoir positionner les résultats par rapport à une table déjà
utilisée en routine clinique. Dans la deuxième partie, nous présentons la contribution de la TEI,
par rapport à la TE, à l’amélioration de la qualité d’image.
3.2 MATÉRIELS ET MÉTHODES
3.2.1 Atténuation du faisceau de traitement
La table de traitement était initialement un modèle Exact™ (TE) (Varian). Elle a été rem-
placée par la nouvelle table, le modèle Exact™ IGRT (TEI) (Varian), dédiée à l’imagerie em-
barquée utilisant des rayons X sur la gamme d’énergie de 40 kV à 125 kV.
La TE, constituée d’une mousse de faible densité enveloppée par une fine couche de fibre
de carbone, a une épaisseur de 22 mm sur toute sa longueur. Elle comporte deux barres de
soutien en fibre de carbone entraînant une atténuation du faisceau de traitement cliniquement
significative (Figure 3.1a).
La TEI ne comporte pas de barre de soutien. Elle est plus épaisse qu’une table avec barres
de soutien afin d’assurer une rigidité suffisante. Elle est composée de deux parties : une partie
d’épaisseur 45, 0± 0, 5 mm et de longueur 600 mm, côté tête (partie fine) et une partie d’é-
paisseur 70, 0± 0, 5 mm et de longueur 1400 mm, côté pied (partie épaisse) (Figure 3.1b et c).
Chacune de ces épaisseurs est constituée d’une mousse de faible densité enveloppée par une
fine couche de fibre de carbone. L’épaisseur de fibre de carbone est de 2, 0± 0, 5 mm pour la
partie fine de la table et de 3, 5± 0, 5 mm pour la partie épaisse.
Les mesures d’atténuation du faisceau de traitement ont été réalisées en comparant les mesures
de dose obtenues avec l’ancienne table puis les parties fine et épaisse de la nouvelle table dans
la trajectoire du faisceau avec les mesures de dose sans table dans le faisceau (référence).
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FIG. 3.1 – Tables de traitement.
A. Schéma de la table de traite-
ment Exact™ (TE), ancienne
table avec barres de soutien.
B. Schéma de la table de traitement
Exact™ IGRT (TEI), nouvelle ta-
ble étudiée sans barre de soutien.
C. Photographie de la table de
traitement Exact™ IGRT (TEI)
Les mesures ont été réalisées pour les deux énergies disponibles de l’accélérateur
Clinac 2100 C/D (Varian) utilisé, soit 6 MV et 18 MV. L’outil de mesure utilisé a été
le fantôme Delta4® (ScandiDos) (Figure 3.2). Ce dernier est un fantôme cylindrique en
polyméthylméthacrylate (PMMA, Plexiglas) de 220mm de diamètre et de 400mm de long à
l’intérieur duquel se trouvent deux plans orthogonaux de détecteurs. Chaque plan de détecteurs
(Silicium, dopé p) mesure 200 × 200mm2. Dans la région centrale de chacun des plans, les
détecteurs sont disposés tous les 5mm sur une zone de 60× 60mm2 et, autour de cette zone,
les détecteurs sont disposés tous les 10 mm. Les détecteurs les plus périphériques se trouvent
à 10mm du bord du fantôme. Le fantôme peut être placé sur son support, comme indiqué sur
la Figure 3.2, son bord postérieur se situant alors à 70mm de la table, ou sans support, posé
directement sur la table. Le fantôme peut être positionné de façon à ce que le plan de détecteurs
n◦2 soit orienté de 52◦ par rapport à un plan perpendiculaire à la table de traitement, comme
indiqué sur la Figure 3.2. Nous nommerons cette position, position ×. Le fantôme peut égale-
ment être positionné de façon à ce que le plan de détecteurs n◦2 soit perpendiculaire à la table.
Nous nommerons cette position, position +.
Les mesures de variations de dose à la surface dues à la présence de la table ont été effectuées
à l’aide d’une chambre d’ionisation plate Markus®, de volume sensible 0, 055 cm3 (type 23343,
PTW, Freiburg, Allemagne) reliée à un électromètre Unidos® (PTW, Freiburg, Allemagne).
3.2.1.1 Géométries simples
L’épaisseur totale de la TEI et l’épaisseur de fibre de carbone traversées par l’axe d’un fais-
ceau postérieur (180◦) sont plus petites que celles traversées par l’axe d’un faisceau postérieur
oblique. Nous avons quantifié l’influence de l’angle du bras de l’accélérateur sur l’atténuation
du faisceau de traitement. Le fantôme Delta4®, posé directement sur la table de traitement (sans
support) a été centré en position +. Une mesure a été réalisée tous les 10◦, entre 185◦ et 245◦
de rotation de bras, avec un champ de taille 10 × 10 cm2 et 100 unités moniteur (UM). La
première mesure n’a pas été réalisée à 185◦ mais à 183◦ afin d’obtenir la mesure d’un faisceau
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FIG. 3.2 – Fantôme électronique Delta4® (ScandiDos).
A. Coupe transverse. B. Photographie du fantôme.
postérieur, sans toutefois que son axe soit parallèle au plan de détecteurs (ce qui entraînerait des
perturbations de la mesure).
Cette manipulation a été réalisée avec les parties fine et épaisse de la TEI et la TE dans la
trajectoire du faisceau. La valeur de la dose mesurée par le détecteur central du fantôme a été
relevée pour chaque mesure. Les atténuations du faisceau en fonction de l’angle de bras ont
ensuite été calculées, avec comme référence (transmission du faisceau de 100%), la mesure de
la dose obtenue sans table dans le faisceau (faisceau antérieur).
Nous avons réalisé un deuxième montage permettant d’évaluer l’influence de la table sur la
dose délivrée à la surface du patient. La chambre d’ionisation plate Markus® a été utilisée pour
comparer les mesures relatives d’ionisation avec et sans la table dans le faisceau (Figure 3.3). Le
fantôme utilisé était un fantôme composé de plaques parallélépipédiques RW3 équivalent eau
posé sur la table. La distance entre la source d’irradiation et les plaques était de 100 cm pour
toutes les mesures. 200 unités moniteur étaient délivrées pour chaque irradiation. Les mesures
ont été réalisées sous 0 mm et sous 5 mm de profondeur, avec le bras de l’accélérateur à 180◦
(TE, partie fine de la TEI puis partie épaisse de la TEI) et à 0◦ (sans table dans le faisceau,
référence).
3.2.1.2 Cas cliniques
L’influence dosimétrique de la présence de la table a été étudiée pour deux cas cliniques.
Le premier était une tumeur ORL traitée en énergie 6 MV par une irradiation conformationnelle
avec modulation d’intensité (IMRT). La tumeur était localisée au niveau de la fosse amygdali-
enne gauche et mesurait entre 20 et 40mm. L’amygdale gauche a été traitée avec 2, 2Gy par
séance et les ganglions cervicaux avec 1, 8Gy par séance, l’ensemble de façon concomitante à
chaque séance. Les nombres d’UM étaient les suivants : 143, 122, 89, 88 et 173 respectivement
pour les faisceaux postérieur oblique gauche (148◦), postérieur oblique droit (220◦), antérieur
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FIG. 3.3 – Montage permettant d’évaluer la variation de dose en surface due à la présence de la table
dans le faisceau.
a. Le faisceau traverse la table. b. Le faisceau ne traverse pas la table (mesure de référence).
oblique gauche (76◦), antérieur oblique droit (292◦) et antérieur (0◦). Seuls les faisceaux à 148◦
et à 220◦ passaient entièrement à travers la table. Une fraction du traitement complet (amygdale
et ganglions cervicaux) a été reproduite dans le fantôme Delta4® pour pouvoir étudier l’influ-
ence de la table. L’isocentre de traitement a été placé au centre géométrique du fantôme. L’irra-
diation a été réalisée avec le fantôme posé sur son support et centré en son centre géométrique
successivement sur la TEI, la TE puis sans table (fantôme placé en porte-à-faux au bout de la
table).
Le logiciel associé au fantôme Delta4® permet de reconstruire la dose en trois dimensions
dans le volume du fantôme à partir des doses mesurées sur les deux plans de détecteurs. Les
distributions de dose ont donc été analysées en trois dimensions, en prenant comme référence
les mesures effectuées sans la table. La comparaison entre les distributions de dose obtenues
avec la TEI/TE et sans table a été réalisée au moyen de l’index γ calculé dans les trois direc-
tions, avec les tolérances de 3% en dose et de 3 mm en DTA (distance-to-agreement).
Le deuxième cas clinique étudié était une tumeur postérieure pelvienne. Nous avons planifié
l’irradiation d’une tumeur placée à 3 cm de la surface postérieure d’un fantôme anthropomor-
phique pelvien. Ce fantôme est composé de tranches axiales et mesure 30 cm dans la direction
droite-gauche et 20 cm dans la direction antéro-postérieure. La balistique de traitement était
composée de trois faisceaux postérieurs de 6 MV passant tous à travers la partie épaisse de la
TEI. Ce type de traitement a été choisi de façon à étudier des conditions extrêmes les plus affec-
tées par la présence de la table. La taille de chaque champ était de 6× 6 cm2 et la dose délivrée
à l’isocentre était de 2Gy. Le faisceau postérieur (180◦) comportait 65 UM et les faisceaux
postérieurs obliques droit (225◦) et gauche (135◦), modulés par un filtre dynamique équivalent
à un angle de 60◦, 100 UM chacun. Cette irradiation a été reproduite sur le fantôme Delta4®.
Les irradiations ont été réalisées avec le fantôme sur son support posé successivement sur la
TEI, la TE, puis sans table (fantôme en porte-à-faux). L’isocentre de traitement a été positionné
à 3 cm de la surface postérieure du fantôme.
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La valeur de l’index γ (3%, 3 mm) ainsi que la comparaison des distributions de dose
obtenues avec et sans la table dans les faisceaux a permis de définir l’influence dosimétrique de
la table pour ce cas clinique.
3.2.2 Qualité d’image
Le système d’imagerie embarqué utilisé (OBI®, version 1.3) pour vérifier le reposition-
nement du patient est monté sur un accélérateur Clinac 2100 C/D (Varian) qui a été équipé
de la TEI. Trois types d’images peuvent être acquises : des images radiographiques en deux
dimensions, des images fluoroscopiques et des images tomographiques coniques (CBCT) en
trois dimensions.
Une étude préalable à celle de la qualité des images portant sur l’évaluation de l’ho-
mogénéité des matériaux de la TEI a été menée. Une acquisition tomodensitométrique de la
TEI complète a été réalisée avec un scanographe Lightspeed Plus (GE) quatre barrettes. Les
distributions des densités de la mousse et de la fibre de carbone ont été analysées en collectant
les UH obtenus au moyen d’un TPS Eclipse® (Varian), version 7.4.3.
Nous avons ensuite comparé la qualité des images (bidimensionnelles et tridimensionnelles)
obtenues avec la TEI ou la TE dans le faisceau d’imagerie de basse énergie (kV). L’objectif était
d’évaluer la contribution de la TEI, dédiée à la radiothérapie guidée par l’image, à l’améliora-
tion de la qualité des images de basse énergie (kV) embarquées. Les caractéristiques d’image
ont été analysées manuellement au moyen du TPS Eclipse®.
Nous avons analysé la qualité des images bidimensionnelles à l’aide du fantôme TOR 18-FG
(Leeds Test Objects Ltd, North Yorshire, Royaume-Uni) composé d’une mire posée sur le dé-
tecteur kV et d’une plaque de cuivre de 1 mm d’épaisseur placée directement à la sortie du tube
à rayons X, destinée à simuler l’épaisseur d’un patient standard. La mire est constituée d’objets-
tests permettant d’analyser la résolution à haut contraste (résolution spatiale) et la résolution à
bas contraste. 21 groupes de 5 barres métalliques et 4 espaces avec des fréquences spatiales
différentes (de 0, 50 à 5, 00 paires de lignes par millimètre (pl/mm) permettent d’anal˜yser la
résolution à haut contraste et 18 disques de 8 mm de diamètre et de contrastes différents (de
16, 7 à 0, 9%), la résolution à bas contraste. La valeur du contraste est calculée par la formule
suivante :
contraste = 1− e(m1−m2)d , (3.1)
où m1 et m2 sont respectivement les coefficients d’atténuation de l’objet contraste et du fond et
d est l’épaisseur du disque. Les paramètres du faisceau de rayons X utilisés pour l’acquisition
des images bidimensionnelles ont été ceux proposés par Yoo et al. [2006].
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L’étude des images tridimensionnelles a été réalisée à l’aide du fantôme Catphan® 504 (The
Phantom Laboratory Inc. Greenwich, NY). Sa géométrie est cylindrique avec un diamètre ex-
terne de 20 cm et un diamètre interne de 15 cm. Il est composé de différentes sections contenant
différents objets-tests destinés à analyser les caractéristiques d’image suivantes : la linéarité des
UH, l’uniformité des UH et les résolutions à haut et bas contrastes.
La section “linéarité des UH” est composée de huit matériaux de densités différentes (air,
eau, téflon, delrin, acrylique, PMP, LDPE, polystyrène). Une région d’intérêt de 6× 6mm2 est
sur chacun des matériaux. La valeur moyenne des UH mesurée pour chacun des matériaux doit
correspondre aux valeurs attendues indiquées dans le manuel du fantôme Catphan® à±40 UH.
La section “uniformité des UH ” est un disque uniforme de matériau équivalent eau de 15cm
de diamètre. Cinq régions d’intérêts de taille 10× 10mm2 sont créées, une au centre et quatre
disposées en haut, en bas, à droite et à gauche dans la région périphérique de la section uniforme
du fantôme. Les valeurs moyennes des UH ne doivent pas différer de ±40 UH entre les cinq
régions d’intérêt.
La section “résolution à haut contraste” contient des groupes de barres en aluminium de
2mm d’épaisseur, structurés de 1 à 21 pl/cm.
La section “résolution à bas contraste” est composée de disques de contraste 1% et de di-
amètre allant de 2mm à 15mm.
Les acquisitions CBCT ont été réalisées avec le fantôme suspendu sur son support au-dessus
de la partie épaisse de la TEI puis au-dessus de la TE. Les images ont été réalisées avec le
mode d’acquisition half-fan et sans filtre d’image additionnel. La taille du champ de vue de
reconstruction était de 44 × 44cm2. Ces paramètres ont été choisis pour se placer dans les
conditions les plus critiques. 125 kilovolt, 80 mA et 25 ms ont été utilisés pour l’acquisition
et la reconstruction des images s’effectuait en coupe de 2, 5 mm d’épaisseur sur des matrices
de 512× 512 pixels. Ces valeurs ont été choisies car elles sont utilisées en routine clinique à
l’institut.
Les résultats des tests de qualité d’image concernant la résolution à haut et à bas contrastes
sont “opérateur-dépendant”. Afin de s’affranchir de ce paramètre, j’ai été la seule personne à
analyser les images pour cette étude comparative entre la qualité d’image obtenue avec la TEI
ou la TE dans le faisceau de basse énergie (kV).
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3.3 RÉSULTATS
3.3.1 Atténuation du faisceau de traitement
Géométries simples
La Figure 3.4 montre l’atténuation du faisceau en fonction de l’angle de bras de l’accéléra-
teur. Nous avons observé, pour les deux énergies, que l’atténuation du faisceau augmentait
lorsque l’angle de bras s’approchait de l’horizontalité du plateau, car les épaisseurs de matéri-
aux de la table traversées par l’axe du faisceau étaient progressivement plus élevées. Les valeurs
de transmission du faisceau à travers la TE se trouvaient entre les valeurs de la partie fine de
la TEI et celles de la partie épaisse de la TEI. Par exemple, pour un angle de bras de 215◦, la
transmission du faisceau à travers la TE, la partie fine de la TEI et la partie épaisse de la TEI
était respectivement de 97, 1%, 98, 0% et 95, 9% pour 6 MV et de 98, 5%, 98, 8% et 97, 8%
pour 18 MV. Notons que la transmission du faisceau à travers la TE était meilleure à 245◦ qu’à
235◦ car, ayant centré le fantôme et le plateau de table dans la direction droite-gauche, l’axe du
faisceau à 245◦ se trouvait déjà sur la tranche de la TE, celle-ci étant moins large que la TEI.
FIG. 3.4 – Transmission du faisceau de traitement à travers la TEI ou la TE en fonction de l’angle de
bras de l’accélérateur. La référence (transmission de 100%) a été mesurée sans table dans le faisceau.
a. 6 MV. b. 18 MV.
Les résultats des mesures concernant la variation de la dose à la surface, due à la présence
de la table dans le faisceau, sous 0 mm et sous 5 mm de profondeur, sont présentés dans le
tableau 3.1 : comparativement à la dose sans table dans le faisceau, la dose à la surface (0mm)
était, respectivement pour 6MV ; 18MV, 3, 4 ; 3, 4 fois plus élevée avec la TE dans le faisceau,
3, 3 ; 3, 2 fois plus élevée avec la partie fine de la TEI et 3, 6 ; 3, 7 fois plus élevée avec la partie
épaisse de la TEI. Par ailleurs, cette influence de la table diminue très vite avec la profondeur :
comparativement à la dose sans table dans le faisceau, sous 5mm de profondeur, la dose était,
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respectivement pour 6MV ; 18MV, 1, 3 ; 1, 4 fois plus élevée avec la TE dans le faisceau, 1, 2 ;
1, 3 fois plus élevée avec la partie fine de la TEI et 1, 2 ; 1, 4 fois plus élevée avec la partie
épaisse de la TEI.
TAB. 3.1 – Variation de la dose en
surface, due à la présence de la
TEI dans le faisceau de traitement.
Les mesures ont été réalisées à 0mm et à
5mm de profondeur équivalent eau. Cha-
cune des mesures, avec la TE dans le fais-
ceau (1), avec la partie fine de la TEI dans
le faisceau (2) et avec la partie épaisse de
la TEI dans le faisceau (3) sont normalisées
par la mesure sans table dans le faisceau.
6 MV 18 MV
Sous 0 mm
TE (1) 3, 4 3, 4
TEI, partie fine (2) 3, 3 3, 2
TEI, partie épaisse (3) 3, 6 3, 7
Sous 5 mm
TE (1) 1, 2 1, 4
TEI, partie fine (2) 1, 2 1, 3
TEI, partie épaisse (3) 1, 2 1, 4
Notons que la chambre Markus® peut entraîner des sur-évaluations de la mesure de la dose
à la surface. Par conséquent, la mesure réalisée bras à 0◦, sans matériaux diffusant entre la tête
de l’accélérateur et la chambre, ne doit pas être considérée en valeur absolue. Pour s’intéresser
à la valeur absolue de la dose en surface, il aurait fallu utiliser un moyen de mesure comme
les dosimètres thermoluminescents ou les films. Ici, les résultats sont comparés relativement et
nous avons pu montrer que l’augmentation de dose à la surface due à la présence de la nouvelle
table était équivalente celle due à l’ancienne table.
Cas cliniques
L’influence de la présence de la table sur une IMRT de la tête et du cou a été analysée.
Deux des cinq faisceaux de la balistique de traitement passaient entièrement à travers la table
de façon oblique. La comparaison des distributions de dose, avec et sans table, a été réalisée
au moyen de l’index γ calculé avec les tolérances de 3% en dose et de 3 mm en distance. Le
pourcentage du nombre total de détecteurs qui respectait les critères d’acceptation de l’index
γ était de 99, 6%, 99, 3% et 98, 6% respectivement pour la TE, la partie fine de la TEI et la
partie épaisse de la TEI par rapport à une irradiation sans table. Ces valeurs ont été obtenues
en excluant les détecteurs dont la dose était inférieure à 20% de la dose maximale du plan.
Ces résultats montrent une influence de la présence de la TEI tout à fait acceptable cliniquement.
La comparaison des distributions de dose, avec et sans table, de la lésion pelvienne
postérieure dont la totalité des faisceaux passaient à travers la table a été réalisée avec les
mêmes tolérances de 3% en dose et 3 mm en distance. Le pourcentage de points qui respec-
tait les critères d’acceptation de l’index γ était de 99, 0%, 97, 8% et 90, 2% respectivement
pour la TE, la partie fine de la TEI et la partie épaisse de la TEI par rapport à une irradiation
sans table. Ces valeurs ont également été obtenues en excluant les détecteurs dont la dose était
inférieure à 20% de la dose maximale du plan.
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Nous avons également quantifié l’effet bolus provoqué par la présence de la TEI en mesurant
le déplacement antéro-postérieur de l’isodose située à 7 cm de profondeur, correspondant à la
limite de la partie antérieure du volume cible : le rapprochement de l’isodose vers le volume
cible était de 1, 0 mm pour la partie fine de la TEI et de 2, 3 mm pour la partie épaisse de la TEI.
Les résultats obtenus avec la partie épaisse de la TEI, partie de table utilisée pour traiter les
régions pelviennes, montrent une influence significative de la présence de la table.
3.3.2 Qualité d’image
L’homogénéité des deux matériaux de la table, la mousse de faible densité et la fibre de
carbone, a été analysée. La valeur moyenne des UH de la mousse, obtenue sur les données de
l’acquisition tomodensitométrique, était de −942 UH, avec une valeur minimale de −953 UH
et une valeur maximale de −921 UH. La mousse de la table a donc été considérée homogène.
La valeur moyenne des UH de la fibre de carbone était de −600 UH avec une valeur minimale
de −650 UH et une valeur maximale de −500 UH. La fibre de carbone a toutefois été consid-
érée homogène.
Nous avons comparé relativement la qualité des images obtenue avec la TEI ou la TE dans
le faisceau d’imagerie de basse énergie (kV). Les résultats des images bidimensionnelles sont
présentés dans le Tableau 3.2. La TEI a permis une légère amélioration de la résolution à haut
contraste : la fréquence spatiale obtenue était de 1, 25 pl/mm avec la TEI et de 1, 12 pl/mm avec
la TE pour le mode radiographique et de 1, 12 pl/mm avec la TEI et de 1, 10 pl/mm avec la TE
pour le mode fluoroscopique. La résolution à bas contraste n’a pas été améliorée par la TEI par
rapport à la TE.
En ce qui concerne les images tridimensionnelles dont les résultats sont présentés dans le
Tableau 3.3, l’amélioration majeure de la qualité de l’image apportée par la TEI a été la résolu-
tion à bas contraste : la TEI a permis de distinguer un disque de diamètre 7 mm et de contraste
1% (TE : 15 mm, 1%). Par ailleurs, la TEI a amélioré la linéarité des UH. Seule l’image du
téflon à travers la TEI avait une valeur d’UH différente de plus de 40 UH par rapport à la valeur
attendue tandis que les images du téflon, du delrin et de l’acrylique à travers la TE avaient une
valeur d’UH différente de plus de 40 UH par rapport aux valeurs attendues.
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TAB. 3.2 – Caractéristiques des images bidimensionnelles obtenues avec la TEI ou la TE dans le
faisceau de basse énergie (kV) d’imagerie embarquée. Les valeurs sont obtenues sans la table dans le
faisceau (1), avec la partie fine de la TEI dans le faisceau (2), avec la partie épaisse de la TEI dans le
faisceau (3) et avec la TE dans le faisceau (4).
Radiographie Fluoroscopie
RBC (75 kVp) RHC RBC (70 kVp) RHC
Disquesa Valeurb pl/mmc Disquesa Valeurb pl/mmc
(1) 12 0, 025 1, 25 12 0, 027 1, 12
(2) 10 0, 036 1, 25 12 0, 027 1, 12
(3) 10 0, 036 1, 25 12 0, 027 1, 12
(4) 10 0, 036 1, 12 12 0, 027 1, 10
aNombre de disques visibles
bValeur du contraste = 1− e(m1−m2)d où m1 et m2 sont respectivement les coefficients d’atténuation de l’objet
contraste et du fond et d est l’épaisseur du disque
cPaires de lignes par millimètre
TAB. 3.3 – Caractéristiques des images tridimensionnelles acquises par tomographie conique obtenues
avec la TEI ou la TE dans le faisceau de basse énergie (kV) d’imagerie embarquée. Les valeurs entre
parenthèses correspondent à la différence d’UH, supérieure à 40 UH, entre les UH obtenues et les UH
attendues des différents matériaux.
TEI TE
Résolution à bas contraste (1%) (mm) 7 15
Résolution à haut contraste (pl/cm)a 4 5
Uniformité des UH ±8 ±10
Linéarité des UH air −990 air −983
téflon +909 (81) téflon +878 (112)
delrin +301 delrin +291 (49)
acrylique +80 acrylique +70 (50)
PMP −208 PMP −212
LDPE −123 LDPE −122
aPaires de lignes par centimètre
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3.4 DISCUSSION
3.4.1 Atténuation du faisceau de traitement
L’atténuation mesurée du faisceau de traitement par la TEI a montré qu’il serait souhaitable
de tenir compte de la présence de la table lors de l’étape de planification de la dosimétrie.
Les balistiques les plus influencées par la présence de la table, qui sont constituées de fais-
ceaux postérieurs de 6 MV uniquement (par rapport à un patient en décubitus dorsal), doivent
faire l’objet d’une attention particulière. Dans l’exemple de la tumeur postérieure pelvienne
étudiée, la connaissance de ce “sous-dosage” au niveau antérieur du volume cible justifie une
augmentation de la taille de la marge des faisceaux dans la direction antérieure pour une cou-
verture correcte de la lésion.
Concernant les traitements thoraciques, la littérature indique qu’il est bénéfique d’utiliser
l’énergie 6 MV qui respecte davantage la modélisation des faisceaux de traitement dans les
hétérogénéités de densité des tissus par rapport aux hautes énergies [Wang et al. 2002]. Les
balistiques de traitements thoraciques peuvent aussi être optimisées en combinant une basse et
une haute énergie [Weiss et al. 2007]. Mais, dans le but de minimiser l’atténuation du faisceau
par la table, il peut être préférable de n’utiliser que des hautes énergies pour les faisceaux
postérieurs, l’influence d’une table étant plus faible avec les hautes énergies.
Concernant les localisations dont la majorité de la dose est délivrée par des faisceaux
antérieurs, comme le cas d’IMRT ORL étudié, l’atténuation des faisceaux postérieurs est com-
pensée par l’apport de dose délivrée par les faisceaux antérieurs. Pour ce type de cas, nous
pouvons conclure que la présence de la table est tout à fait acceptable. Notons aussi que les
tumeurs de la tête et du cou peuvent être traitées sur une têtière mobile en fibre de carbone
placée en porte-à-faux au bout de la table et dont l’absorption est négligeable (0, 1%).
À propos de la forte augmentation de dose à la peau, nous avons trouvé les mêmes valeurs
avec la TEI et la TE. L’augmentation de dose en surface n’est pas spécifique à la TEI étudiée.
La TE a été utilisée pendant sept ans dans le service sans jamais mettre en évidence d’effets in-
désirables tels que l’augmentation des dermites liées à l’irradiation. Nous avons donc considéré
l’augmentation de dose à la peau due à la TEI acceptable.
Pendant longtemps, les tables de radiothérapie étaient composées de parties amovibles, que
l’on configurait en géométries différentes, afin que le faisceau de traitement ne traverse pas de
matériaux atténuateurs quel que soit l’angle de bras de l’accélérateur. Aujourd’hui, les traite-
ments sont constitués d’un nombre trop grand de faisceaux d’angles de bras différents pour
pouvoir continuer à employer cette méthode. Par ailleurs, les fenêtres en mylar ont toujours
créé, par affaissement, des incertitudes de positionnement antéro-postérieur. Une table plus ef-
ficace, comme la TEI, devient ainsi nécessaire. Toutes les tables de traitement proposées sur le
marché impliquent une atténuation du faisceau plus ou mois significative [Munjal et al. 2006].
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Les résultats de mesures d’atténuation par la TEI soulignent la nécessité de prendre en compte
la table de traitement dans le calcul des UM. Une solution pourrait être d’utiliser un facteur de
correction dans le calcul des UM en fonction de l’angle de bras de l’accélérateur. Mais l’appli-
cation de ces facteurs de correction reste complexe dans les cas d’IMRT [Spezi et al. 2008]. Une
solution plus élégante serait de pouvoir modéliser, dans le TPS, les effets dosimétriques produits
par la table. La modélisation du plateau de table est annoncée dans les prochaines versions du
logiciel Eclipse®. Les mesures effectuées permettront de valider cette simulation informatique.
3.4.2 Qualité d’image
La visibilité des objets à bas contraste dans les images tomographiques dépend du rap-
port contraste-sur-bruit. L’information d’image acquise par tomographie conique est fortement
bruitée à cause d’un taux élevé de rayonnement diffusé créé lors de l’acquisition. Cela af-
fecte donc la détectabilité à bas contraste. Cette faiblesse des images acquises par tomogra-
phie conique est connue et des méthodes permettant de l’améliorer ont été proposées [Endo
et al. 2001]. Par ailleurs, le simple fait de s’affranchir au maximum des matériaux atténuateurs
comme les barres de soutien de la table permet de favoriser la qualité des images embarquées
[Sorcini 2006; Sorcini and Tilikidis 2006].
Une bonne qualité d’image permet d’améliorer les conditions de la radiothérapie guidée
par l’image en optimisant la précision de la délivrance de la dose [Jaffray 2007; Louvel et al.
2008]. Nous avons vu que la TEI, dépourvue de barre de soutien, permet une amélioration très
nette de la résolution à bas contraste des images acquises par tomographie conique par rapport
à la TE. Dans les applications cliniques listées ci-dessous, cette amélioration est importante,
essentiellement pour les localisations où les différents tissus ont des coefficients d’atténuation
similaires.
La superposition des images embarquées acquises par tomographie conique et des images
scanographiques de référence peut être utilisée au niveau des tissus mous pour repositionner
le patient sous la machine avant le traitement en prenant en compte le mouvement interne des
organes. Une bonne résolution à bas contraste est primordiale pour la superposition d’images
sur tissus mous [Cazoulat et al. 2008; Verellen et al. 2008]. Que la superposition d’images soit
réalisée de façon manuelle par un opérateur ou de façon automatique à l’aide d’un algorithme,
le résultat du recalage d’images sera meilleur avec une résolution à bas contraste amélioré.
L’exemple de repositionnement sur tissus mous le plus courant est celui de la prostate. En effet,
le déplacement quotidien de la prostate par rapport aux os pelviens peut aller jusqu’à 1 cm à
cause des gaz et de la variation de remplissage du rectum et de la vessie [Lometti et al. 2005].
La variation de la distension du rectum peut influer la probabilité du contrôle biochimique,
du contrôle local et de la toxicité rectale aux patients traités sans localisation de la prostate
par irradiation guidée par l’image [de Crevoisier et al. 2005; Kasibhalta et al. 2005]. Cette
application de recalage de l’image acquise par tomographie conique de la prostate sur l’image
scanographique de référence de la prostate est de plus en plus courante et est actuellement
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util˜isée dans l’essai clinique francais “Évaluation médico-économique de la radiothérapie
guidée par l’image dans les cancers de la prostate ”(programme de soutien aux techniques
innovantes coûteuses (STIC), registre Inca (Institut national du cancer) RECF0444).
De nombreuses études utilisent des images acquises par tomographie conique pour définir
la position de la tumeur inter/intrafraction et définir la taille des marges de sécurité de position-
nement minimales [Arnesen et al. 2008; Wang et al. 2007; Xu et al. 2008; Yoo et al. 2007].
L’amélioration de la résolution à bas contraste de l’image permet d’augmenter la détectabilité
de la tumeur dans les régions molles de l’abdomen, du pelvis, du médiastin et de la tête et du
cou [Sorcini and Tilikidis 2006].
Le changement du volume tumoral au cours des séances de traitement peut être évalué par
imagerie embarquée et le traitement peut éventuellement être adapté à ce changement [Verellen
2007]. Les conséquences des variations anatomiques globales au cours de la période de traite-
ment d’un patient traité pour un cancer de la tête et du cou peuvent entraîner des modifications
de l’irradiation des parotides par rapport à la dose initialement planifiée [Kim et al. 2008]. Une
très bonne résolution à bas contraste des images acquises par tomographie conique est indis-
pensable pour pouvoir distinguer les limites des parotides et évaluer la dose qu’elles reçoivent.
CONCLUSION
La disponibilité d’une table dédiée aux procédures de radiothérapie guidée par l’image est
utile autant pour faciliter les irradiations multifaisceaux de traitement que pour optimiser la
qualité des images de basse énergie (kV). La radiothérapie guidée par l’image entraînant la
radiothérapie vers une plus grande précision, il devient primordial que les plateaux de table
soient pris en compte dans les logiciels de calcul de dose. La capacité à augmenter et maintenir
la précision des irradiations dépendra directement de la disponibilité d’imageurs embarqués et
de la qualité des images obtenues. Toute amélioration de la qualité des images favorisera la
précision du repositionnement quotidien et l’efficacité d’une future radiothérapie adaptative.
Suite à la mise en oeuvre de ces mesures d’absorption par la table TEI, un ancrage de fixa-
tion a été ajouté au bout de la table pour pouvoir accrocher une tétière mobile. Cette possibilité
résout le problème de l’absorption par la table pour les traitements des cancers ORL unique-
ment. Ce type d’étude concernant la mesure de l’absorption de tables de traitement a fait l’objet
de plusieurs travaux récemment publiés [Berg et al. 2009] ou présentés lors du congrès ESTRO
de septembre 2009 (Maastricht) : Mateus and Madureira [2009] ont étudié 5 tables de traitement
de différents constructeurs. Les absorptions de rayonnements trouvées en profondeur étaient de
l’ordre de 3% et l’augmentation de dose à la peau jusqu’à 30%. La conclusion était également
un souhait de pouvoir utiliser une modélisation de table dans les TPS.
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Seppälä and Kulmala [2009] ont étudié 4 tables et ont aussi conclu à la diminution de la protec-
tion de la peau du patient et de la précision de délivrance du traitement.
La modélisation de la TEI dans le TPS Eclipse a été développée récemment par la société
Varian Medical Systems pour que cette table puisse être prise en compte dans la planification
du traitement [Vanetti et al. 2009; Clivio et al. 2009]. L’épaisseur moyenne de la table et les
UH des deux matériaux, fibre de carbone et mousse, sont les paramètres à renseigner dans le
programme de modélisation de la table. Les valeurs d’UH de la fibre de carbone et de la mousse
mesurées pour les travaux de cette thèse pourront être utilisés à l’institut Sainte Catherine pour
tester la modélisation de la table dans la planification des traitements.
Les mesures réalisées dans ce travail sur la qualité des images 3D acquises avec le système
d’imagerie embarqué ont montré que la TEI permettait une nette amélioration de la résolution
à bas contraste par rapport à la TE. La TEI permet la visualisation d’un disque de contraste 1%
deux fois plus petit (7mm) que la TE (15mm). L’amélioration de ce paramètre d’image offre la
possibililité de distinguer plus précisément et plus rapidement les tissus mous dont le coefficient
d’atténuation est similaires aux tissus environnants. Ce bénéfice trouve de nombreuses applica-
tions, comme la superposition des tissus mous des images acquises par tomographie conique
avec ceux des images scanographiques de référence pour le repositionnement du patient, la
détectabilité des tissus mous pour la définition de marges minimales de positionnement, et l’ob-
servation des variations anatomiques, au cours du traitement, au niveau des régions molles.

4DÉVELOPPEMENT DE MÉTHODES POUR
L’AIDE À LA DÉCISION DE
REPLANIFICATION AU COURS DE
TRAITEMENT ORL
DANS la pratique courante, la balistique planifiée avant le début du traitement est conservéetout au long des séances d’irradiation. Cependant, nous ne savons pas si la distribution
de dose délivrée reste satisfaisante par rapport à la distribution de dose planifiée. Nous avons
vu, dans le premier chapitre, qu’une dosimétrie ORL validée sur une image de simulation au
temps 0 avant le traitement peut subir des variations parfois importantes au cours de ce dernier
à cause des modifications anatomiques du patient. Les variations de l’anatomie de la sphère
ORL sont progressives au cours du traitement, les modifications dosimétriques le sont, par con-
séquent, également. Exploiter régulièrement les variations des HDV, à différents moments au
cours des séances d’irradiation, peut convenir au suivi de l’évolution du traitement.
Délinéer les structures d’intérêts pour pouvoir calculer les HDV est très consommateur de
temps et le nombre de patients traités pour un cancer ORL en IMRT est aujourd’hui élevé et
grandissant, il n’est donc pas envisageable de répéter la délinéation sur plusieurs images (CT ou
CBCT) par patient au cours du traitement pour obtenir les HDV à différents temps du traitement.
Une méthode alternative que nous proposons est d’analyser séparément l’information de
doses et de volumes contenue dans les HDV, ce qui permet de s’affranchir de la délinéation.
Dans un premier temps, nous présentons le développement d’une méthode permettant de
comparer la distribution de dose délivrée, à différents moments du traitement, à la distribution
de dose planifiée.
Dans un deuxième temps, nous présentons des mesures géométriques simples sur le patient,
rapides à obtenir, et définies en vue de rendre compte des variations anatomiques à l’origine des
modifications des HDV au cours du traitement.
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4.1 QUANTIFICATION DE L’ÉVOLUTION DE LA DISTRIBUTION DE
DOSE AU COURS DU TRAITEMENT
Dans cette section, nous présentons la méthode que nous avons développée pour comparer
des distributions de dose de manière quantitative. L’objectif de cette méthode est de pouvoir
comparer les distributions de dose délivrées dans le corps du patient, à différents moments de
la radiothérapie, à la distribution de dose planifiée lors de l’étape de la simulation du traitement
(temps 0). Une distribution de dose à un temps t du traitement, est obtenue en repositionnant,
sur une image acquise au temps t, la fluence initialement calculée (sur l’image acquise au temps
0), puis en recalculant la dose, la dose totale prescrite étant utilisée. Cette opération est rapide
à réaliser, et donc applicable en routine clinique.
La quantification des écarts en dose entre la distribution de dose délivrée et celle planifiée
demande de superposer les matrices de dose. Toute imprécision de la superposition des matri-
ces entraîne un écart de dose observé résultant de l’écart réel entre les deux matrices de dose
auquel s’ajoute l’écart en dose dû à l’imprécision de la superposition. De plus, la position du
patient lors du traitement, bien que reproductible, peut varier légèrement de la position lors de
la simulation. Pour ces deux raisons, comparer l’information des matrices de dose uniquement
en dose n’est pas appropriée. Nous proposons d’utiliser l’index gamma, noté γ dans la suite
du document, qui permet de quantifier une différence, non seulement en dose (différence de
dose, DD) mais aussi en distance (“distance-to-agreement”, DTA) [Harms et al. 1998; Low and
Dempsey 2003].
De manière usuelle, γ est utilisé pour comparer la distribution de dose calculée d’un plan
de traitement IMRT (TPS) avec la distribution de dose delivrée par un accélérateur. Ce test,
réalisé avant de commencer le traitement du patient, compare la distribution de dose calculée
sur l’image d’un fantôme à la distribution de dose mesurée, sur le même fantôme physique placé
sous la machine de traitement, en calculant γ sur un plan de coupe unique déterminé [Harms
et al. 1998; Low and Dempsey 2003; Stock et al. 2005; Childress et al. 2005; van der Zee et al.
2005; Spezi and Lewis 2006; Zeidan et al. 2006; De Martin et al. 2007; Howell et al. 2008; van
Zijtveld et al. 2006; Nijsten et al. 2009]. Nous avons appliqué et adapté cette analyse γ à la
comparaison de doses calculées sur des images d’un patient acquises lors de différentes séances
de traitement. Cette méthode a été implémentée, au cours de cette thèse, à l’aide du langage
Python, et une interface graphique a été mise en place pour une utilisation de la méthode en
routine clinique.
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4.1.1 Définition de l’index gamma
Origines
La première méthode pour comparer les distributions de dose mesurées à la sortie de l’ac-
célérateur avec celles calculées par le TPS consiste à soustraire les répartitions de dose afin
d’obtenir des cartographies de différences de dose [Mah et al. 1989]. Le principal inconvénient
de ces cartographies est leur grande sensibilité, dans les régions à fort gradient de dose. Dans
ces régions, une grande différence de dose peut résulter d’un faible décalage spatial, or ces
régions à fort gradient correspondent en radiothérapie aux limites du volume à irradier, et
le critère le plus adéquat n’est plus la différence de dose pour une même position mais la
différence de position pour une même dose.
Dyk et al. [1993] ont été les premiers à proposer des méthodes d’évaluation dédiées à la
comparaison de distributions de dose mesurées et calculées. Les distributions de dose sont
subdivisées en deux types de régions : celles à fort gradient de dose et celles à faible gradient
de dose. Un critère d’acceptabilité spécifique à chacune de ces zones est ensuite appliqué. Le
critère de différence de dose, exprimé en pourcentage, est appliqué dans les régions à faible
gradient de dose, tandis que le critère d’écart de distance, exprimé en millimètre, est associé à
celles à fort gradient de dose [Dahlin et al. 1983; Harms et al. 1998; Hogstrom et al. 1984].
Les critères d’écart de distance et de différence de dose permettent d’identifier les régions
qui ne répondent pas aux tolérances fixées. Cependant, ces critères ne permettent pas une évalu-
ation quantitative de l’écart de dose sur la distribution dans son intégralité, ı.e. indépendamment
de la subdivision en régions.
C’est dans cette optique que Low et al. [1998] ont développé γ, combinant simultanément
un test d’écart de distance et un test d’écart de dose afin de définir une mesure de l’écart entre
les deux distributions de dose. Cet outil a ensuite été retravaillé à maintes reprises [Depuydt
et al. 2002; Low and Dempsey 2003; Bakai et al. 2003].
Définition
γ permet de comparer deux distributions de dose, D, l’une étant considérée comme la dis-
tribution de référence, Dr, et l’autre étant celle à tester, Dt. Une distribution de dose peut être
définie comme un ensemble de points p, chacun étant caractérisé par sa position spatiale, ı.e.
ses coordonnées dans l’espace euclidien (2D ou 3D), et sa valeur de dose, δ.
La distance entre deux points pr et pt est donnée par la distance euclidienne classique notée
d(pt, pr). Leur écart de dose, ∆(pt, pr) est la différence entre leurs doses respectives :
∆(pt, pr) = δ(pt)− δ(pr) (4.1)
Les critères d’acceptabilité sont définis par un écart de distance maximale, dmax, et une dif-
férence de dose maximale, ∆max.
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Si l’on se place dans l’espace, E , à deux dimensions, défini par la position spatiale et la dose,
on peut définir une distance normalisée par les critères d’acceptabilité, Γ, entre deux points pt
et pr :
Γ(pt, pr) =
√(
d(pt, pr)
dmax
)2
+
(
∆(pt, pr)
∆max
)2
(4.2)
Ainsi un point pt validera à la fois le critère de distance et celui de dose par rapport à pr si
Γ(pt, pr) 6 1. Ce qui signifie que pt se trouve dans le cercle de E de rayon 1 centré en pr.
Pour que la distribution de dose à tester Dt, concorde avec la distribution de référence Dr
au point pr, il est nécessaire qu’au moins un point de la distribution de dose Dt soit dans ce
cercle, c’est à dire :
∃ pt ∈ Dt | Γ(pt, pr) 6 1 . (4.3)
Pour chaque point pr, la valeur minimale de Γ(pt, pr) correspond au point de Dt le plus
proche au sens de la distance Γ. Cette valeur minimale, nommée γ, est égale à :
γ(pr) = min∀pt∈Dt
[Γ(pt, pr)] . (4.4)
Si γ(pr) 6 1, il existe un point pt ∈ Dt répondant aux critères d’acceptabilité.
Si γ(pr) > 1, il n’existe pas de point de Dt satisfaisant les critères d’acceptabilité.
Une propriété importante de γ est la possibilité d’évaluer quantitativement la qualité de Dt, la
valeur de γ donnant une mesure de l’écart aux critères d’acceptabilité.
4.1.2 Développement d’une nouvelle méthode de calcul de cartographie γ
A partir de Dr et Dt, il est possible d’obtenir une cartographie dont les pixels contiennent
l’information binaire de γ 6 1 ou γ > 1, habituellement utilisée. Cependant, il est également
possible d’obtenir une cartographie dont les pixels contiennent la valeur des γ. Les gammes de
valeurs γ choisies seront représentées de la manière indiquée dans la figure 4.1. Les valeurs de
γ 6 1 sont de couleur verte et celles > 1, de couleur rouge orangée. Ces distributions de γ
seront nommées gammaps dans la suite du document.
Nous présentons ci-dessous les différentes étapes qui ont permis de quantifier les résultats
obtenus sur ces gammaps.
Tolérance en différence de dose : variable
Le calcul des γ est habituellement réalisé avec un seuil de tolérance en DD relatif à une
valeur fixe pour toute la cartographie γ, par exemple 3% de la dose au VC primaire (dose max-
imum ou prescrite) ; nous parlerons de DD “globale”. [Harms et al. 1998; Low and Dempsey
2003; Stock et al. 2005; Childress et al. 2005; Spezi and Lewis 2006; De Martin et al. 2007;
Howell et al. 2008]. Deux éléments sont à distinguer : le choix de la valeur du pourcentage (3%
dans notre exemple) et le choix de la valeur de la dose à laquelle cette valeur de pourcentage
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FIG. 4.1 – Cartographie γ.
Gammap, pour une coupe transverse ORL.
fait référence (dose au VC primaire dans notre exemple). Comparer des distributions de dose,
avec un critère de tolérance de 3% de la dose au VC, peut être pertinent cliniquement pour
évaluer la dose délivrée au PTV, 3% de la dose au VC étant proche des doses couvrant le
PTV. De plus, l’avantage d’un critère global est qu’il donne une erreur constante dans toute la
distribution de dose étudiée. Cependant, comme mentionné dans la brochure N°9 de l’ESTRO
(2008) [Mijnheer and Georg 2008], `` l’évaluation de γ est actuellement principalement réduite
à la dose délivrée au PTV, alors que la dose aux OAR est également importante. Une extension
des protocoles de décision incluant les OAR est donc urgemment nécessaire´´ . La tolérance en
DD globale, relative à la dose au VC n’est, par exemple, pas adaptée au niveau des régions
d’OAR telles que les parotides. Les logiciels commercialisés permettant de calculer des γ
offrent uniquement la possibilité d’utiliser un critère de tolérance fixe, c’est sans doute la raison
pour laquelle cette valeur de tolérance est utilisée en pratique courante. Nous proposons un
calcul de γ avec une tolérance variable de DD, 3% de la dose du point de référence considéré
de la cartographie γ ; nous qualifierons ce pourcentage de DD variable de “local”. L’avantage
du critère 3% local est qu’il permet de connaître les zones de Dt où il y a une DD de plus 3%
par rapport à Dr, que ce soit dans la région du VC ou des OAR. Les études faisant l’utilisation
du 3% local sont très peu nombreuses et récentes [van Zijtveld et al. 2006; Nijsten et al. 2009].
Nous avons fait ce choix du 3% local pour les raisons suivantes : 3% des doses élévées,
proches de celles du PTV (65− 70Gy), sont approximativement de 2Gy. Une précision d’ir-
radiation à 2Gy près est acceptable parce que le PTV est situé dans une zone de saturation
de la courbe sigmoïde dose / réponse (probabilités de contrôle tumoral). Une précision plus
fine pourrait détecter des écarts dosimétriques non considérés comme générateur potentiel de
récidive. Quant à la valeur de la dose reçue par les parotides, elle se trouve souvent dans la
pente élevée de la courbe sigmoïde dose / réponse (probabilités de complication des tissus
sains), une faible augmentation de la dose entraîne donc une réponse importante.
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Plusieurs études ont montré un dommage aux glandes salivaires proportionnel à la dose de
rayonnement et au volume de la glande irradiée [Bussels et al. 2004; Chao et al. 2001; Stephens
et al. 1986, 1991]. Les résultats de l’étude de Chao et al. [2001] suggèrent une relation de type
exponentielle entre la réduction du flux salivaire et la dose moyenne à chaque parotide. Ils trou-
vent que le flux salivaire stimulé, 6 mois après la radiothérapie, est réduit pour chaque glande
indépendamment, à un taux d’environ 4% par Gy de la dose moyenne à la parotide.
Blanco et al. [2005] ont trouvé des résultats du même ordre de grandeur : une perte de fonction
de 5% par Gy de la dose moyenne à la parotide.
Bussels et al. [2004] ont montré que même de faibles doses (10− 15Gy) peuvent induire une
perte de fonction salivaire sévère.
Stephens et al. [1986, 1991] avaient trouvé qu’avec une dose inférieure à 7, 5Gy, seules
quelques cellules sont nécrosées, tandis qu’avec une dose plus élevée toutes les cellules sont
nécrosées, compromettant les acini1. Récemment, la fonction salivaire des parotides a, à nou-
veau, fait l’objet de travaux relatifs à la possibilité d’améliorer la qualité de vie des patients
[Kapanen et al. 2009; Ahmed et al. 2009; Rogers et al. 2009; Braam et al. 2007; Meirovitz et al.
2006; Pow et al. 2006; Bajaj et al. 2006].
Kapanen et al. [2009] ont estimé le niveau de précision nécessaire pour la dose et le position-
nement des parotides, dans le cas des traitements IMRT ORL, en se basant sur les caractéris-
tiques des courbes dose / réponse obtenues à l’aide du modèle sigmoïde. À partir d’une étude
de 25 patients ORL, ils ont conclu, que dans la mesure où une part importante de la fonction
salivaire tente d’être préservée lors des traitements IMRT ORL, des tolérances dosimétriques et
de positionnement plus strictes devraient être adoptées pour les glandes salivaires principales
en raison des courbes dose/réponse abruptes obtenues.
Ces études montrent qu’une augmentation de dose aux parotides, même faible, n’est pas
négligeable pour la fonction salivaire. Le taux de perte de fonction salivaire pour une glande
parotidienne est important pour la qualité de vie, particulièrement lorsque l’autre glande est
sacrifiée. Pour ces raisons, nous avons trouvé plus judicieux d’utiliser une DD locale dans
l’analyse γ pour la comparaison entre la distribution de dose planifiée et délivrée au cours du
traitement.
Exclusion des pixels en dehors de l’image du patient
De manière usuelle, une gammap est quantifiée par le ratio du nombre de pixels ayant une
valeur de γ 6 1 sur le nombre de pixels de la matrice totale. Un ratio élevé signifie que les
matrices de dose de référence et à tester sont proches. Généralement, une analyse gamma est
considérée satisfaisante lorsque 95% des pixels ont une valeur de γ 6 1. Cependant, la matrice
est constituée de pixels contenant une information à l’intérieur du patient et de pixels con-
tenant une information d’air en dehors du patient. Le dénominateur du ratio englobant ces deux
1cellules sécrétrices des glandes
68 Développement de méthodes pour l’aide à la décision de replanification
types de pixels, le résultat n’est pas restreint aux pixels à l’intérieur du patient et l’information
souhaitée (à l’intérieur du patient) est biaisée.
Nous proposons d’exclure les pixels en dehors du patient-test afin d’obtenir un pourcentage
de pixels de l’image du patient respectant les critères d’acceptabilité, sans que la valeur de ce
pourcentage soit biaisée par des pixels appartenant à la matrice de dose (rectangle) mais pas à
l’image du patient.
Les pixels en dehors du patient représentent de l’air, leur valeur correspondante de dose est
de 0Gy. Techniquement, il suffit donc d’exclure les pixels ayant une valeur de dose proche de
0Gy pour exclure les pixels en dehors de l’image du patient.
La figure 4.2 illustre cette possibilité de l’application.
a. b.
FIG. 4.2 – Exclusion des pixels en dehors du contour externe du patient.
a. Calcul des γ sur toute la matrice de dose.
b. Calcul des γ exclusivement sur les pixels à l’intérieur du contour externe du patient de Dt.
Les pixels non pris en compte sont représentés en noir.
Étant donné que de l’air est présent au niveau de la sphère ORL, on pourrait s’attendre à ce
que ce filtre exclut également les pixels d’air à l’intérieur du patient. Cependant, la dose calculée
au niveau de l’air du patient est différente de 0Gy, et ce, même avec l’algorithme de calcul de
doses AAA (Analytic Anisotropic Algorithm) prenant en compte certaines hétérogénéités de
densité. Ce constat est illustré dans la figure 4.3. Filtrer des pixels ayant une dose proche de
0Gy n’élimine donc bien que les pixels en dehors de l’image du patient.
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FIG. 4.3 – Calcul de dose dans l’air.
Une dose calculée différente de 0Gy est at-
tribuée aux pixels d’air à l’intérieur de l’image
du patient. Le tableau indique la dose apportée
par les différents faisceaux d’irradiation, OPG
pour oblique postérieur gauche, OLG pour
oblique latéral gauche, OAG pour oblique an-
térieur gauche, OAD pour oblique antérieur
droit, et OPD pour oblique postérieur droit.
Exclusion des pixels de faible dose
L’utilisation d’un critère de différence de dose local (3% local) engendre une tolérance très
stricte pour les faibles doses, ce qui n’est pas pertinent cliniquement. Nous avons donc déter-
miné un seuil de dose de Dt en dessous duquel γ n’est pas calculé. La valeur choisie de ce
seuil est de 10Gy. Il convient de rappeler que l’objectif est d’identifier des différences con-
duisant à une décision de replanification. Les pixels de Dt dont la dose est inférieure à 10Gy ne
sont pas pris en compte dans l’analyse quantitative donnant le pourcentage de pixels respectant
les critères d’acceptabilité. Ils sont représentés en couleur vert kaki sur les gammaps, comme
illustré dans la figure 4.4.
FIG. 4.4 – Exclusion des pixels de faible dose.
Les pixels de la distribution de dose à tester
dont les valeurs sont inférieures à 10Gy
ne sont pas pris en compte dans l’analyse
quantitative et sont représentés en vert kaki.
Attribution d’un signe aux valeurs de γ
Le calcul de γ précédent, permet de comparer une dose de Dt délivrée au cours du traite-
ment, à une dose de Dr (planification), mais il ne permet pas de savoir laquelle de ces deux
doses est supérieure à l’autre.
Nous avons donc voulu distinguer une augmentation/diminution de dose deDt relativement
à Dr. Pour ce faire, nous attribuons le signe + à la valeur absolue de γ calculés lorsque δt > δr
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et le signe −, lorsque δt < δr. Le signe n’est pris en compte que lorsque γ > 1 (hors critères
de tolérance). Les valeurs positives sont représentées en rouge sur les gammaps et les valeurs
négatives en bleu, comme représenté sur la figure 4.5.
FIG. 4.5 – Valeurs de γ positives et négatives.
Lorsque γ ne respecte pas les critères de
tolérance, un signe + (représenté en rouge)
lui est attribué si δt > δr et un signe −
(représenté en bleu) si δt < δr.
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Pile de matrices γ
Comme il a été mentionné dans l’introduction du paragraphe 4.1, la vérification du calcul
d’un plan IMRT se réalise généralement en calculant γ entre une matrice 2D de dose calculée
sur un fantôme avec la matrice 2D de dose mesurée correspondante. Cependant, pour comparer,
à des temps différents, deux distributions de dose dans le corps d’un patient, l’information γ
sur une seule coupe transverse (par exemple au milieu du VC primaire ou au milieu d’un OAR)
n’est pas forcément représentative de l’ensemble de l’irradiation du volume. L’utilisation d’une
analyse des valeurs de γ à partir d’une seule matrice de dose transverse (2D) n’est pas adaptée
à l’exploitation de distributions de dose en 3D.
Nous avons étendu le calcul de γ à l’ensemble des matrices de dose 2D (cranio-caudal)
englobant la région irradiée. De la même manière que Spezi and Lewis [2006], nous obtenons
un empilement de gammaps permettant de quantifier la différence entre la distribution de dose
de référence, Dr, et la distribution de dose à tester, Dt. Une illustration est donnée figure 4.6.
Pour superposer les matrices de dose représentant Dt sur les matrices de dose représentant Dr,
nous avons fait correspondre les isocentres de traitement.
FIG. 4.6 – Pile de gammaps.
Calcul d’un empilement de cartographies 2D γ,Dγ, à partir des empilements de matrices 2D de dose
Dr et Dt.
Pour calculer γ, nous avons choisi une valeur de DTA de 3mm permettant de prendre en
compte les imprécisions de manipulation tout en respectant les critères cliniques. Les valeurs
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de γ obtenues dans chaque pixel ne peuvent avoir de sens que si la résolution des matrices de
dose est suffisamment petite par rapport au DTA. La brochure N°9 de l’ESTRO indique que la
dimension des pixels de la matrice de dose doit être inférieure à un tiers de la valeur du DTA
pour obtenir des valeurs exactes de γ [Mijnheer and Georg 2008]. La résolution des matrices de
dose généralement utilisées dans les TPS en routine clinique est supérieure à 1mm (13 × 3mm),
il est donc nécessaire de procéder à une interpolation linéaire.
Le calcul de la dose des plans de traitement utilisés dans ce travail est réalisé sur des matrices
2D avec une taille de pixel de 2, 5mm× 2, 5mm. Le TPS utilisé ne permettant pas de choisir la
résolution lors de l’export de la pile de matrices 2D de dose, nous avons défini ce paramètre à
postériori. Nous avons appliqué une interpolation bilinéaire à chacune des matrices de dose pour
obtenir une résolution de 0, 4mm, correspondant à une dimension d’image de 20cm × 20cm
pour une définition de 512 pixels × 512 pixels. Il est à noter que le calcul des γ est réalisé sur
des valeurs de dose interpolées. Les gradients de dose évoluant de façon continue sur 2, 5mm,
et non en “dents de scie”, une interpolation linéaire est acceptable.
Le calcul de γ demandant un temps de calcul important, en particulier pour de nombreuses
matrices de dose ayant une haute résolution, nous avons mis en place une distance de recherche
qui restreint l’ensemble de définition de pt à une zone deDt centrée sur la position de pr [Spezi
and Lewis 2006].
La résolution des matrices de dose utilisées dans la direction cranio-caudale est également
de 2, 5mm. Nous avons cependant choisi de ne pas interpoler les matrices dans cette direction
et de calculer les γ à partir des matrices de dose 2D, et non 3D, pour les deux raisons suivantes :
1. l’information γ sur une pile de matrices 2D est une première avancée à maîtriser et inter-
préter (l’interprétation d’un γ calculé en 3D pourrait être une prochaine étape) ;
2. l’obtention d’un tel γ demanderait un temps de calcul et des ressources informatiques
bien plus importantes.
Bilan
La méthode présentée permet de mettre en évidence et de quantifier, de façon appropriée, la
différence entre la distribution de dose à tester Dt et la distribution de référence Dr grâce aux
paramètres de calcul suivants :
– Un critère local (L) de tolérance en DD (3% local) permettant de connaître l’écart entre
Dt et Dr, quelles que soient les régions étudiées. Un seuil minimum de dose à partir
duquel les pixels sont pris en compte dans l’analyse (10Gy) est proposé afin d’ajuster la
sensibilité de cette dernière.
– Une valeur de γ avec un signe (S) permettant de savoir si les doses de Dt sont plus
grandes ou plus petites que les doses de Dr : un signe + est attribué si δt > δr et un signe
− si δt < δr.
– Une extension du calcul sur toute la série de matrices de dose 2D englobant le volume
irradié, permettant une analyse volumique (3D).
4.1. Quantification de l’évolution de la distribution de dose au cours du traitement 73
Nous nommerons le γ calculé de cette façon γLS3D. Notons que les valeurs des critères de
tolérance en DD et DTA et celle du seuil minimum de dose à partir duquel les pixels sont pris
en compte dans l’analyse peuvent être adaptées en fonction du type d’étude menée.
4.1.3 Exploitation des gammaps
Information quantitative
L’observation d’une gammap ne donne qu’une représentation qualitative de l’accord entre
Dt et Dr. Pour évaluer une comparaison de distributions de dose, il est nécessaire d’utiliser un
indicateur quantitatif, ce dernier est habituellement le pourcentage de pixels dont la valeur est
supérieure à 1. Cette analyse permet de connaître le pourcentage du volume du patient qui ne
respecte pas les critères de tolérance de dose et de distance utilisés pour calculer les gammaps
(Dγ) mais elle ne permet pas de quantifier l’écart entre Dt et Dr. Pour quantifier cet écart,
nous nous sommes intéressés aux valeurs des γ. Par exemple, avec les critères de tolérance de
3% local de DD et 3mm de DTA, une valeur de γ égale à 2 peut représenter une DD de 0%
et un DTA de 6mm ou une DD de 6% et une DTA de 0mm (cas extrêmes dans la proportion
DD/DTA). Les études utilisant des valeurs de γ sont rares [Chelminski et al. 2009].
Les Dt 3D sont analysées avec plusieurs dizaines de gammaps, chacune constituée de
plusieurs milliers de pixels, ce qui engendre un nombre de valeurs de γ important. Il apparaît
nécessaire d’ordonner ces informations. Par analogie au HDV, introduit par Drzymala et al.
[1991] et défini dans le paragraphe 1.1.3, nous avons généré des histogrammes-γ-volume
(HγV) cumulatifs, concept décrit par Spezi and Lewis [2006]. Les HγV fournissent le pour-
centage de voxels (pourcentage du volume) couvert par une valeur γ spécifique. La figure 4.7
est une illustration d’un HγV. On peut lire, par exemple, que 79% du volume est couvert par
une valeur de γ 6 1 et que 96% du volume est couvert par une valeur de γ 6 2.
FIG. 4.7 – HγV classique renseignant
le pourcentage totale de volume cou-
vert par une valeur spécifique de γ.
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L’analyse précédente met en évidence un écart quantitatif entre Dt et Dr ; par contre, elle
n’utilise pas le signe γ. Pour renseigner l’écart quantitatif signé, nous représentons, sur les
HγV, le pourcentage de volume couvert par une valeur de γ spécifique positive (δt > δr) et
le pourcentage de volume couvert par une valeur de γ spécifique négative (δt < δr), comme
indiqué dans la figure 4.8. Nous pouvons lire par exemple sur le graphique 4.8a. que 14% du
volume est couvert par une valeur de γ > |1| dont 12% avec γ > 1 et 2% avec γ < −1. Tandis
que sur le graphique 4.8b., 10% du volume est couvert par une valeur de γ > |1, 4| dont 1%
avec γ > 1, 4 et 9% avec γ < −1, 4.
a. b.
FIG. 4.8 – HγV renseignant le pourcentage totale de volume couvert par une valeur absolue spécifique de
γ, ainsi que la distinction du pourcentage de volume couvert par une valeur spécifique positive (δt > δr)
et une valeur spécifique négative (δt < δr). a. et b. Deux exemples différents de HγV.
Le γ est calculé sur tous les pixels de chaque image 2D du patient (dont la dose est
supérieure à 10Gy). Cependant les régions du patient où il est important de quantifier l’écart
entre la dose délivrée et planifiée sont celles des VC et des OAR. Nous avons donc généré des
volumes d’intérêt (VOI) dans lesquelles l’analyse quantitative de γ peut être restreinte. Pour
chaque VOI, le HγV donne alors le pourcentage du VOI couvert avec une valeur spécifique de
γ.
Comme il a été expliqué précédemment, les VC et les OAR sont délinéés uniquement sur
les images CT initiales de planification (référence). La position et la dimension de chaque VOI
sont donc définies sur le CT de référence mais ne sont pas connues sur les images répétées au
cours du traitement. Sur chaque coupe, une région d’intérêt (ROI) rectangulaire est générée au-
tomatiquement de façon ajustée, plus ou moins une marge de dimension choisie, autour d’une
structure à étudier, comme illustré dans la figure 4.9. Ensuite, les ROI sont appariées aux matri-
ces de dose Dt et aux gammaps en utilisant l’isocentre de traitement comme point de repère.
Finalement, l’exploitation des résultats de γLS3D, centrée sur des VOI choisis, permet de
quantifier la comparaison de deux distributions de dose de manière ciblée (C).
Nous nommerons cette analyse γLSC3D.
4.1. Quantification de l’évolution de la distribution de dose au cours du traitement 75
FIG. 4.9 – ROI s’ajustant aux volumes
d’intérêt et permettant de restreindre l’ex-
ploitation quantitative des valeurs de γ.
L’interface graphique, implémentée au cours de ces travaux, permettant l’analyse se présente
comme illustrée dans la figure 4.10.
FIG. 4.10 – Interface graphique développée pour l’analyse γLSC3D.
Information spatiale
À l’instar des HDV qui ne donnent pas l’information spatiale de la distribution de dose, les
HγV ne donnent pas l’information de la distribution des γ. Pour cette raison, nous proposons
d’observer les gammaps superposées avec les coupes anatomiques en transparence, comme
présenté dans la figure 4.11.
De cette manière, l’écart quantifié entre Dt et Dr, issu de la gammap, peut être visualisé
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FIG. 4.11 – Superposition d’une
gammap avec la coupe anatomique
correspondante.
directement sur les organes visibles sur les coupes anatomiques issues des images répétées. Cet
écart peut alors être jugé significatif ou non, en fonction de sa localisation anatomique. Par
analogie au terme “isodoses”, nous nommons ce type de représentation “isogammas”. Un plan
de traitement est validé par l’analyse des HDV et des isodoses. Nous proposons d’utiliser les
HγV et les isogammas pour suivre la validité du plan de traitement au cours des séances d’ir-
radiation, aucune nouvelle délinéation n’étant nécessaire. L’utilisation de ces outils est illustrée
figure 4.12.
FIG. 4.12 – HγV et représentation isogamma, outils permettant le suivi de la validation initiale du
plan de traitement.
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4.1.4 Incertitudes
Dans ces travaux, nous appliquons la méthode γLSC3D à la comparaison entre la distri-
bution de dose Dt calculée sur l’image d’un patient au cours du traitement et la distribution de
dose Dr calculée sur l’image initiale de planification. Dt est obtenue :
– en transférant la fluence de la balistique initiale sur l’image répétée du patient en plaçant
manuellement l’isocentre de traitement à la même position que celle de l’image de
référence, en utilisant des éléments anatomiques osseux fixes,
– puis en calculant la distribution de dose.
Il existe une incertitude du positionnement de l’isocentre de traitement sur l’image répétée dans
chacune des trois directions. Cependant, en plaçant l’isocentre avec attention, cette incertitude
peut être faible, de l’ordre du millimètre.
4.2 MESURE DES VARIATIONS ANATOMIQUES DU PATIENT AU
COURS DU TRAITEMENT
La décision de validation d’un plan de traitement est prise à partir d’une information de
dose et d’une d’information d’anatomie (distribution de la dose sur les VC et les OAR). Dans
le paragraphe précédent, une méthode pour suivre l’évolution de la distribution de dose a été
exposée : la méthode γLSC3D. Parallèlement à ce suivi dosimétrique, nous présentons des
volumes géométriques définis dans l’optique de signaler une modification de la dosimétrie pla-
nifiées. Ces volumes ont été déterminés à partir de l’observation de 15 patients et sont décrits
ci-après.
4.2.1 Suivi de valeurs de HDV
Rappelons que l’objectif des méthodes proposées dans ce travail est de mettre en évidence
des indicateurs permettant d’identifier rapidement les patients dont le traitement pourrait être
non réalisé de manière conforme à la planification au cours des séances d’irradiation. Les
méthodes proposées n’exigent donc pas la délinéation des structures. Par contre, pour l’étude
elle-même, certains OAR et les VC ont été identifiés sur chaque image répétée afin de pouvoir
comparer l’évolution des modifications anatomiques mesurée avec l’évolution des HDV.
Les OAR suivants ont été délinés manuellement sur chaque image répétée au cours du
traitement : le canal médullaire, le tronc cérébral et les parotides. Le volume du cerveau n’étant
pas entier sur les images CBCT, sa délimitation n’est pas utile car la dose moyenne reçue ne
pourra pas être connue.
Concernant les VC, les CTV n’ont pas été recontourés sur les images répétées mais les
délinéations réalisées sur le CT de référence ont été dupliquées et positionnées sur les images
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répétées afin de conserver les volumes initialement dessinés. Les délinéations des PTV des
CBCT seront donc celles du CT de référence. Redéfinir les VC au cours du traitement serait
une étude clinique à part entière.
Cette duplication est réalisée après une superposition rigide de l’image de référence sur les
images répétées en utilisant un VOI ajusté au contour du VC pour une fusion optimale (Eclipse
version 8.6, Varian). Une fois les CTV initiaux “collés” sur les images réalisées au cours du
traitement, une marge de 5 mm est appliquée pour créer les PTV.
Sur chaque image, un radiothérapeute vérifie que le PTV, généré à partir du CTV collé,
inclut correctement le CTV définissable sur les images répétées.
Les HDV sont ensuite calculés pour le canal médullaire, le tronc cérébral, les parotides et le
PTV primaire. L’irradiation du VC ganglionnaire n’a pas pu être suivie car les parties inférieures
des volumes ganglionnaires ne sont pas acquises par le CBCT, (trop étendues dans la direction
tête-pied par rapport à la hauteur d’une image CBCT).
Les grandeurs suivantes issues des HDV étaient étudiées :
– Parotides
– V30Gy < 50%
– Dmoy < 35Gy
– Canal médullaire et tronc cérébral
– Dmax < 45Gy pour le canal médullaire et Dmax < 50Gy pour le tronc cérébral
– PTV Primaire
– V100% > 95%
– Dmax < 107% de la dose prescrite
Pour les grandeurs de “dose maximale”, nous ne relevons pas le maximum de dose car celui-
ci se réfère à un seul point et n’est pas significatif. Nous relevons la dose minimale reçue par
un volume de 1, 0cm3 irradié par les doses maximales. Un volume de 1, 0cm3, représenté rel-
ativement à la taille du canal médullaire dans la figure 4.13 montre que cette dimension peut
apparaître acceptable pour déterminer la dose maximale.
FIG. 4.13 – Tailles relatives d’un volume de
1cm3, en vert, et du canal médullaire, en bleu,
sur une coupe frontale.
4.2.2 Évolution géométriques des parotides
Suite aux travaux de Barker et al. [2004]; Robar et al. [2007] indiquant un déplacement
médian des parotides au cours du traitement, nous nous sommes penchés sur l’évolution de la
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position des parotides dans ce sens médian.
Cette évolution est mesurée à partir de l’image CT initiale de planification (référence) et des
images répétées (CBCT essentiellement) de façon régulière au cours du traitement. La délinéa-
tion des parotides n’étant pas réalisée sur les CBCT (hors étude), la position du barycentre de
la parotide n’est pas connue et ne peut pas être prise comme point d’intérêt à suivre. La dis-
tance entre le bord externe de la parotide et un repère anatomique fixe (r) a été choisie comme
paramètre à suivre au cours du traitement.
La figure 4.14a. illustre la mesure de cette distance sur l’image CT de référence. La position
de (r) est déterminée de la façon suivante : grâce au contour de la parotide (réalisé sur l’image de
référence pour la planification du traitement), il est possible de sélectionner la coupe transverse
correspondant au barycentre de la parotide. Sur cette coupe, l’intersection de la ligne horizontale
passant par le barycentre de la parotide et de la ligne verticale passant par la projection de
l’isocentre est prise comme point (r). Quant au bord externe de la parotide, il est déterminé au
niveau de la ligne horizontale passant par (r) et éventuellement à l’aide d’un profil de niveau de
gris. Ce dernier pouvant renseigner la position de la peau, de la graisse et du commencement de
la parotide, comme indiqué sur la figure 4.14, et faciliter la mesure de la distance entre le bord
de la parotide et (r).
La même mesure a également été réalisée 5 coupes au dessus et 5 coupes en dessous de
la coupe comportant le barycentre de la parotide (coupe centrale) afin de moyenner le résultat
obtenu en utilisant la projection de (r) dans la direction cranio-caudale (figure 4.14b.).
Ces mesures ont été reproduites sur les images répétées, en prenant comme coupe centrale,
la même coupe anatomique que celle sélectionnée sur le CT de référence.
a. b.
FIG. 4.14 – Mesure de la position du bord externe de la parotide par rapport à un repère anatomique
fixe, sur une coupe transverse et à l’aide d’un profil de niveau de gris.
a. sur une image CT
b. sur une image CBCT
Il est évident que les conséquences dosimétriques de la “migration” des parotides dépendent
du gradient de dose présent au niveau de celles-ci. Parallèlement à la mesure du déplacement
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des parotides au cours du temps, nous relevons, sur le CT de référence, la valeur du gradient
dans le sens médian à partir de l’isodose 30Gy, comme indiqué dans la figure 4.15. Cette
information est moyennée sur 3 coupes, de la même façon que pour la mesure du déplacement
du bord de la parotide.
FIG. 4.15 – Mesure de la valeur du gradient de dose.
Sur cet exemple, la valeur du gradient total, formé par l’ensemble des faisceaux, est mesurée à partir de
30Gy (isodose jaune). Le gradient est de 18, 6Gy par cm.
Dans l’exemple de cette dernière, la valeur du gradient est élevée. Cependant, dès lors que
les aires ganglionnaires, situées à proximité des parotides, sont irradiées (habituellement avec
54Gy), les gradients de dose au niveau des parotides sont élevés.
Cette information de la valeur du gradient, combinée avec la distance de “migration” de la
parotide, permet d’estimer si la dose à la parotide augmente par rapport à la dose planifiée. Ce
jugement peut s’avérer important pour la protection d’une parotide en regard d’une seconde
parotide sacrifiée, par exemple.
Parallèlement à l’évaluation de la migration des parotides dans les forts gradients de dose,
le volume des parotides sur les différentes images au cours du traitement est relevé.
Lors du travail réalisé sur les parotides, pour plusieurs patients, il a pu être constaté que la
diminution du volume des parotides était asymétrique. La figure 4.16a. illustre un “rétrécisse-
ment” de la parotide situé essentiellement sur la partie externe de cette dernière. Cette observa-
tion n’a pas été quantifiée, cependant, basée sur cette observation, nous générons des volumes
artificiels de parotides, rétrécis asymétriquement de 5mm et de 10mm, et pour lesquels les HDV
sont calculés. L’illustration de ces volumes est donnée dans la figure 4.16b. Ce test est réalisé
dans le but de regarder si le HDV de la parotide artificielle se rapproche du HDV des parotides
en cours de traitement.
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a. b.
FIG. 4.16 – Diminution asymétrique et volume artificiel.
a. Diminution asymétrique du volume des parotides constatée sur la superposition de l’image de
référence et d’une image répétée au cours du traitement (superposition sur repère osseux).
b. Volume artificiel de parotide créé en enlevant une marge de 5mm / 10mm au niveau du bord externe
du contour initial du CT de la parotide.
4.2.3 Évolutions géométriques du contour externe du patient au niveau des
structures d’intérêt
La variation du volume du contour externe du patient a une influence sur la dosimétrie,
cette influence pouvant être significative en cas de large variation du contour externe. Nous
analysons donc l’évolution de certaines parties du volume de la tête et du cou du patient au
cours de la radiothérapie, parties de volume au niveau de structures d’intérêt, afin de regarder si
une relation se dessine entre ces volumes et les HDV.
Tout d’abord, le volume du patient qui englobe le VC primaire dans la direction cranio-
caudale est mesuré. Ce volume est représenté dans la figure 4.17. Les deux coupes anatomiques
transverses aux extrémités de ce volume (la coupe supérieure et la coupe inférieure) sont définies
sur l’image CT de référence. Le volume entre ces deux mêmes coupes est mesuré sur chacune
des séries d’images, CT et CBCT.
Le même test est réalisé au niveau des parotides, le volume d’intérêt généré englobant les
deux parotides dans la direction cranio-caudale.
Ensuite l’évolution du volume de la partie postérieure du cou est analysée. En effet, ce
dernier, principalement constitué de graisse, est le volume de la tête et du cou le plus suscepti-
ble de diminuer en cas d’amaigrissement du patient. La définition de ces limites géométriques
est donnée dans la figure 4.18. La limite supérieure au niveau de la jonction des cervicales
C1/C2 a été choisie car C1 est mobile et ne permet pas la délimitation du volume de manière
constante. La limite inférieure n’a pas été prise plus bas que C5 à cause de la taille limitée des
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FIG. 4.17 – Volume englobant le VC primaire.
Sa délimitation est définie sur le CT de
référence sur lequel est délinée le PTV.
images CBCT dans la direction cranio-caudale.
a. b.
FIG. 4.18 – Volume du cou postérieur.
a. Visualisation de la définition du volume sur une coupe sagittale : entre la jonction des cervicales
C1/C2 et celle de C4/C5 dans la direction cranio-caudale et le mur postérieur de la colonne vertébrale
en antérieur.
b. Représentation 3D.
Les résultats de l’ensemble de ces mesures seront présentés en dernière partie du chapitre 5.
4.2.4 Incertitudes
L’incertitude majeure de cette partie du travail concerne la définition des structures d’intérêt.
Elle est principalement due au fait du faible contraste entre les organes à identifier et les tissus
4.3. Tests de sensibilité de la méthode γLSC3D 83
environnants, essentiellement pour les parotides et les VC. Elle intervient à trois niveaux dans
ce travail et l’objectif était de la minimiser :
1. Délinéation des OAR
Afin de minimiser la variabilité de la délinéation des OAR sur les images répétées au cours
des séances d’irradiation d’un patient, les contours ont été réalisés par le même opéra-
teur expérimenté sur toutes les séries d’images. Rappelons que cette tâche est réalisée
uniquement pour l’étude menée dans ces travaux et n’est pas nécessaire à l’application de
l’analyse proposée.
2. Visualisation du bord externe de la parotide
La mesure de la migration de la parotide au cours du traitement est basée sur la mesure
du déplacement médian du bord externe de la parotide (figure 4.14). L’évolution de
ce paramètre étant relatif à la mesure initiale sur le CT de référence, il est également
souhaitable qu’une seule personne réalise les différentes mesures pour un même patient.
3. Identification du CTV sur les images répétées
De la même façon, un seul radiothérapeute a vérifié que le CTV définissable sur l’image
répétée est inclus dans le PTV généré à partir du CTV initial de référence “collé” sur
l’image répétée.
4.3 TESTS DE SENSIBILITÉ DE LA MÉTHODE γLSC3D
En pratique clinique, les distributions de dose issues des images de patients, répétées au
cours du traitement, doivent pouvoir être comparées, que les images soient acquises avec ou
sans produit de contraste et qu’elles soient de type CT ou CBCT. Nous nous sommes assurés
que l’analyse γLSC3D, avec les valeurs-seuil utilisées, n’était pas sensible à la présence du
produit de contraste ou au type d’images exploitées.
4.3.1 Calcul de dose sur des images CBCT
Comme nous l’avons introduit dans le paragraphe 1.2.1, nous avons choisi de suivre
l’anatomie et la dosimétrie du patient au cours du traitement en utilisant un système d’imagerie
embarqué afin que les méthodes développées dans notre travail soient facilement applicables en
routine clinique. Nous avons utilisé le système OBI présenté dans le chapitre 2.
Pour étudier l’évolution des dosimétrie ORL au cours des séances d’irradiation, nous com-
parons les distributions de dose de référence planifiées avant le début du traitement avec les
distributions de dose délivrées pendant le traitement. La balistique de référence étant réalisée
sur des images CT et les balistiques répétées au cours du traitement sur des images CBCT,
nous avons comparé des doses calculées sur des images CT avec des doses calculées sur des
images CBCT. Les images CBCT résultant d’une technologie nouvelle, nous avons évalué leur
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précision pour le calcul de dose.
Pour pouvoir réaliser un calcul de dose sur une image, un étalonnage permettant de con-
vertir les densités électroniques en UH est nécessaire. L’étalonnage se réalise au moyen d’un
fantôme composé d’inserts de différentes densités. Un fantôme type RMI®, montré figure 4.19,
est utilisé pour étalonner des images issues d’un scanner conventionnel. La hauteur de ce fan-
tôme cylindrique est trop petite (10cm) pour permettre de fournir le volume diffusant nécessaire
à l’acquisition d’une image CBCT dont chaque projection a une hauteur de 15cm environ.
Comme nous l’avons vu dans la section 2.2.2, le fantôme cylindrique Catphan® est égale-
ment composé d’inserts de différentes densités permettant de représenter des densités tissu-
laires, dont l’eau, l’air et l’os. Sa hauteur étant de 30cm, il pourrait permettre de créer la courbe
d’étalonnage densité électronique/UH des images CBCT. Cependant, la densité osseuse n’est
pas représentée correctement par la densité du matériaux téflon, et par ailleurs, la taille des
inserts est trop petite pour fournir des UH correctes pour l’air et l’os.
Guan and Dong [2009] ont recommandé récemment de ne pas utiliser le fantôme Cat-
phan® pour l’étalonnage en UH des images CBCT à cause d’un manque de précision.
Ni le fantôme RMI® ni le fantôme Catphan® ne permettent l’étalonnage en UH des images
CBCT, et aucun fantôme disponible sur le marché n’offre cette possibilité. Nous avons alors
simplement évalué la différence d’une distribution de dose calculée, sur un même objet, sur
des images CT et CBCT toutes deux étalonnées avec la courbe d’étalonnage densités électron-
iques/UH spécifique du CT. La réalisation de ce test est expliquée dans les paragraphes suivants.
a. b.
FIG. 4.19 – Fantôme RMI®.
a. Photographie du fantôme RMI®, cylindrique, de hauteur 10 cm. Il est composé d’inserts de différentes
densités permettant l’étalonnage densité électronique/UH.
b. Image tomodensitométrique du fantôme RMI®.
Les images CT, issues d’un scanner conventionnel, ont été étalonnées par une courbe den-
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sité électronique/UH obtenue avec le fantôme RMI®. Nous avons attribué cette même courbe
d’étalonnage aux images CBCT réalisées. Nous avons ensuite quantifié la différence entre une
distribution de dose calculée sur une image CT et la même distribution de dose calculée sur une
image CBCT à l’aide de γLSC3D.
Nous avons testé trois simulations d’irradiation (Eclipse®, version 8.6), les deux premières
sur les images d’un fantôme et la troisième sur les images d’un patient :
– Les deux premières simulations ont été réalisées sur le fantôme Catphan®, au niveau
du module composé d’inserts de différentes densités2. Le fantôme a été scanné avec un
scanner conventionnel (Lightspeed®, GE), puis avec le système CBCT. La première com-
paraison de calcul de dose sur image CT versus image CBCT a été réalisée à partir de 4
faisceaux en boîte (0◦, 90◦, 180◦, et 270◦), chacun de taille 10cm× 10cm, appliqués sur
les images du fantôme CT et CBCT. La deuxième comparaison a été faite à partir d’une
balistique IMRT d’un patient ORL, appliquée également sur le fantôme Catphan®.
– La troisième comparaison a été réalisée à partir du traitement IMRT d’un patient ap-
pliquée, cette fois, sur les images CT et CBCT de ce dernier ; images réalisées le même
jour afin de minimiser au maximum le changement géométrique du patient.
66Gy ont été prescrits pour chacune de ces trois balistiques.
Nous avons trouvés les résultats suivants : pour les deux balistiques appliquées sur le fan-
tôme (4 faisceaux en boîte et plan IMRT), le pourcentage de pixels, quantifié sur la coupe trans-
verse du fantôme comportant l’isocentre de traitement, respectant le critère d’acceptabilité, 95%
des pixels avec γ > 1, était de 99, 8%. Lorsque les seuils des critères étaient modifiés à 2%,
3mm, puis 1%, 3mm, le résultat passait respectivement à 99, 7% et à 98, 5%. Pour le cas clin-
ique, la quantification a été réalisée sur toutes les coupes du patient englobant les parotides et le
PTV. Le pourcentage de pixels respectant les critères d’acceptabilité, moyenné sur les régions
d’intérêt de la parotide droite et gauche et du PTV, était de 99, 0%.
Les différences de calcul de dose trouvées entre les images CT et CBCT étant très faibles,
la précision du calcul de dose sur les images CBCT utilisées pour notre étude a été considérée
satisfaisante. Nous avons donc appliqué la courbe d’étalonnage densité électronique/UH du
scanner conventionnel aux images CBCT pour suivre les dosimétries au cours du traitement
des patients ORL.
L’étude menée par Hatton et al. [2009] montre également que la courbe d’étalonnage den-
sité électronique/UH CT, appliquée aux images CBCT était une des meilleures solution pour
calculer la dose sur des images CBCT. Pour ce faire, ils ont comparé des doses calculées sur
des images CBCT, étalonnées au moyen de courbes densité électronique/UH différentes, avec
des doses mesurées. Ils ont trouvé que la différence entre la dose calculée sur les CBCT, avec
la courbe d’étalonnage du scanner conventionnel, et la dose mesurée était inférieure à 2% ; ce
2Notons que ce dernier sert simplement de fantôme test et n’a pas servi à l’étalonnage
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résultat était le meilleur, comparé à ceux obtenus avec d’autres courbes d’étalonnage.
Notons par ailleurs que le calcul de dose sur images CBCT est utilisé pour identifier les
patients nécessitant une replanification et non pour calculer un plan de traitement appliqué au
patient.
4.3.2 Influence du manque de volume diffusant des images CBCT
Comme indiqué dans le paragraphe 2.2.1, la hauteur d’une image CBCT est limitée à 15
cm environ. Pour englober dans l’image les structures du patient que l’on souhaite étudier, il
est parfois nécessaire d’acquérir cette image en décalant le patient dans la direction cranio-
caudal par rapport à la position de traitement. L’isocentre de l’image et l’isocentre de traitement
ne sont alors pas superposés. Pour cette raison, et également à cause des champs d’irradia-
tion qui sont généralement de grande taille dans la direction cranio-caudal (inclusion des aires
ganglionnaires) et parfois asymétriques, les faisceaux de traitement planifiés initialement sur
l’image CT et dupliqués sur les images répétées CBCT, peuvent se trouver partiellement en
dehors de l’image CBCT. Une telle configuration, illustrée dans la figure 4.20a., entraîne un
manque de volume diffusant pour le calcul de la dose à l’extrémité de l’image CBCT. Nous
avons évalué l’influence de ce manque de volume diffusant sur le calcul de la dose au niveau de
la partie inférieure de l’image CBCT. Pour cela, nous avons comparé une distribution de dose
calculée sur l’image CBCT brute et sur l’image CBCT pour laquelle nous avons dupliqué la
coupe anatomique la plus inférieure sur 7cm de hauteur comme indiqué dans la figure 4.20b.
a. b.
FIG. 4.20 – Manque de volume diffusant sur les images CBCT.
Les faisceaux initialement planifiés sur l’image CT et appliqués sur l’image CBCT peuvent se trouver
partiellement en dehors de l’image CBCT.
a. Faisceaux appliqués sur l’image CBCT brute.
b. Faisceaux appliqués sur l’image CBCT à laquelle est ajouté artificiellement du volume diffusant.
Nous avons appliqué la balistique d’un patient, dont le VC (sinus piriforme) était traité avec
66Gy et les aires ganglionnaires avec 54Gy, sur une image CBCT réalisée au cours de son
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traitement. Une analyse γLSC3D a été réalisée entre la distribution de dose de référence cal-
culée sur l’image CBCT comportant les coupes additionnelles et la distribution de dose calculée
sur l’image CBCT brute. Les γ ont été calculés pour le premier centimètre (correspondant à 4
coupes transverses), de 0 à 1cm en partant du bas du CBCT, puis pour 4 autres centimètres
successifs, de 1 à 2cm, de 2 à 3cm, de 3 à 4cm et de 4 à 5cm, la position de chacun de ces étages
est indiquée sur la figure 4.20a.
Les résultats sont donnés dans le tableau 4.1.
TAB. 4.1 – Influence du manque de volume diffusant des images CBCT sur le calcul de dose.
Les valeurs indiquées représentent le pourcentage de pixels respectant les critères d’acceptabilité calculé
entre une image avec volume diffusant (référence) et sans volume diffusant.
Étage 0 à 1cm 1 à 2cm 2 à 3cm 3 à 4cm 4 à 5cm
% 49 94 95 96 97
Nous avons mis en évidence que notre méthode, γLSC3D de comparaison de distributions
de dose, était sensible au manque de volume diffusant sur 2cm pour ce cas. Il est donc nécessaire
d’additionner artificiellement du volume diffusant si l’on s’intéresse à des régions situées aux
extrémités de l’image CBCT (7cm par exemple, pour couvrir la hauteur des faisceaux).
4.3.3 Influence de la présence de produit de contraste
Un produit de contraste est une substance chimique susceptible d’absorber le rayonnement
X. Il absorbe plus d’énergie de radiation que les tissus environnants. Injecter un produit de
contraste au patient par voie intraveineuse pour l’acquisition d’une image 3D sert à renforcer le
contraste des vaisseaux veineux et du pourtour des ganglions nécrosés, le produit de contraste
ne se diffusant pas à l’intérieur d’un ganglion nécrosé (peu irrigué). Cette augmentation de
contraste permet de faciliter la délinéation des VC ganglionnaires.
100ml de produit de contraste Omnipaque 300mgI/ml étaient injectés pour l’acquisition
des images CT des patients ORL. Par contre, aucun produit de contraste n’était administré pour
l’acquisition des images CBCT.
Létourneau et al. [2008] ont montré que l’influence de produits de contraste était négligeable sur
la distribution de dose de plans de traitement IMRT ORL. Néanmoins, nous avons vérifié que
l’influence du produit de contraste n’était pas significative dans l’application de notre méthode
d’analyse des matrices de dose.
Pour cela, deux images 3D d’un patient sans produit de contraste, puis avec produit de
contraste, ont été réalisées successivement. Le plan de traitement IMRT 66Gy, réalisé pour le
traitement du patient à partir du CT injecté, a été dupliqué sur le CT non injecté et les UM
ont été calculées. Les deux distributions de dose ont ensuite été comparées avec une analyse
γLSC3D.
Le pourcentage de pixels qui respectait les critères 3% en dose et 3mm en DTA était de
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99, 7%. Ce résultat permet de considérer la différence de dose d’un plan IMRT de la tête et du
cou, calculé sur une image CT injectée ou non injectée, négligeable.
CONCLUSION
Dans la première partie de ce chapitre, nous avons décrit la méthodologie γLSC3D dévelop-
pée dans ces travaux, permettant de comparer et de quantifier la distribution de doseDt, calculée
sur l’image d’un patient au cours du traitement, à la distribution de dose Dr, calculée sur l’im-
age initiale de planification. Nous avons implémenté et automatisé cette méthode afin que cette
analyse demande peu de temps de manipulation et puisse être appliquée en routine clinique.
Nous proposons une alerte à la replanification du plan de traitement, au cours des séances
d’irradiation, lorsque plus de 5% des pixels d’un des volumes d’interêt du patient ont une valeur
de γLSC3D > 1.
Dans la deuxième partie de ce chapitre, nous avons recherché puis défini des volumes
et des distances dans le patient, simples et rapides à délimiter et à mesurer, permettant de
rendre compte des variations anatomiques à l’origine des modifications des HDV au cours du
traitement. Ce travail a été réalisé dans l’optique de mettre en relation, de façon quantifiée,
les variations anatomiques avec les variations des HDV ; ceci permettant d’utiliser ensuite les
variations anatomiques, rapidement mesurables, comme alerte de replanification.
Finalement, l’analyse γLSC3D ainsi que l’étude des variations de volumes au sein du pa-
tient sont des méthodes permettant de donner des alertes de replanification du plan de traitement.
Le chapitre suivant illustre ces méthodes par des exemples de cas cliniques ORL.
5APPLICATIONS DES MÉTHODES
DÉVELOPPÉES SUR DES CAS CLINIQUES
DANS le chapitre précédent, deux approches, permettant d’analyser les conséquencesdosimétriques des variations anatomiques de patients ORL, sans utiliser la délinéation
et les histogrammes dose-volume, standards de validation d’un plan de traitement, ont été
exposées. La première approche, dosimétrique, a été menée par la méthode γLSC3D et la
seconde, anatomique, a été conduite par l’analyse de volumes géométriques simples.
Ce dernier chapitre présente, de façon détaillée, l’application des méthodes du γLSC3D et
du suivi des volumes géométriques sur trois cas cliniques afin d’illustrer différentes situations
rencontrées.
L’analyse de l’évolution des paramètres étudiés est basée sur des images de patient acquises
régulièrement au cours du traitement à l’aide du système d’imagerie embarqué OBI® décrit
dans le chapitre 2.
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5.1 MISE EN PLACE DE PROTOCOLES D’ACQUISITION DES IMAGES
ET PRÉPARATION DE LEUR EXPLOITATION
Préalablement à l’exposition des protocoles, nous présentons les trois cas cliniques pour
lesquels nous avons appliqué les méthodes développées dans ce travail. La localisation de la
tumeur, le diagnostic et le traitement sont détaillés dans le tableau 5.1
TAB. 5.1 – Présentation des cas cliniques
Cas 1 Cas 2 Cas 3
Age 75 55 57
Sexe M M M
Localisation (site primaire)
Sinus piriforme
latéral droit
Amygdale droite Amygdale gauche
Grade T3 N2b M0 T3 N1 M0 T1 N0 M0
Dose totale au site primaire
(Gy)
66 66 66
Dose totale au site ganglion-
naire (Gy)
54 54 54
Nombre de fractions 30 30 30
Chimiothérapie associée concomitante concomitante non
Les 3 patients listés ci-dessus ont été traités par IMRT dynamique. L’irradiation était bi-
latérale pour chacun d’eux (VC primaire et aires ganglionnaires) et le traitement était réalisé
en "boost intégré" (différentes doses par fractions ont été délivrées aux VC primaire et gan-
glionnaires (2, 2Gy pour le VC primaire et 1, 8Gy pour les ganglions). Chacune des balistiques
étaient composées de 5 faisceaux d’irradiation dont les angles étaient de 144◦, 65◦, 25◦, 288◦
et 216◦ pour le patient N◦1 et de 144◦, 72◦, 0◦, 288◦ et 216◦ pour les patients N◦1 et N◦1.
Chacun des faisceaux étaient de 6MV, à l’exception des faisceaux à 144◦ et 216◦ du patient
N◦1 qui étaient de 18MV.
Un protocole d’imagerie portale (MV) était appliqué pour s’assurer du repositionnement,
avec une tolérance de 5mm, selon le schéma temporel suivant : les trois premiers jours de
traitement puis de façon hebdommadaire.
Comme les travaux réalisés sont orientés sur les variations anatomiques progressives au
cours du traitement, nous avons choisi des localisations telles qu’il n’y ait pas de mouvement
intra-fraction du VC (localisations excluant la langue et le larynx bougeant lors de la dégluti-
tion).
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5.1.1 Protocole d’acquisition des images
Les patients étudiés ont consenti au protocole d’acquisition d’images au cours de leur traite-
ment.
Les images CBCT ont été acquises à chaque fois après la séance d’irradiation afin de
s’assurer de ne pas perturber le déroulement du traitement (mouvement du patient, panique
sous le masque de contention, souhait d’arrêter le traitement de radiothérapie. . .).
Le protocole d’acquisition d’images 3D des patients a été le suivant :
– Le CT initial (CTi) de simulation (Lightspeed®, GE) était réalisé avant le traitement pour
la simulation de la balistique. Une épaisseur de coupes jointives de 2, 5mm était utilisée.
– 4 CBCT étaient acquis au cours des séances d’irradiation, à intervalle de temps relative-
ment régulier, dépendant des aléas de la machine et du patient. L’acquisition était réalisée
après avoir, si nécessaire, déplacé la table (suite au traitement), dans la direction tête-pied,
de façon à ce que l’image CBCT, dont la hauteur est limitée, englobe les parotides et le
VC primaire. La reconstruction des coupes transverses a été choisie de la même épaisseur
que celles du CTi, soit 2, 5mm.
– Un deuxième CT était acquis en fin de traitement (CTf) afin d’obtenir le volume irradié
en entier, et non tronqué à cause de la hauteur limitée des images CBCT. Cette dernière
image n’a pas été réalisée pour le patient N◦1 qui n’était pas consentant.
Ce schéma d’acquisition des images est illustré dans la figure 5.1.
FIG. 5.1 – Illustration synoptique de l’acquisition des images :
CT initial (CTi) pour la planification, 4 CBCT au cours des séances d’irradiation et CT en fin de traite-
ment (CTf).
Pour l’acquisition de chacune de ces images, deux systèmes de contention personnalisés
ont été utilisés afin de minimiser au maximum les variations de positionnement : un masque
thermoformable 4 ou 5 points englobant le patient du haut du crâne jusque sous les épaules
ainsi qu’un coussin malléable adaptable à la courbure de la moelle épinière (voir les figures 1.9
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et 5.1).
Le déroulement d’acquisition des images des patients est résumé dans la figure 5.2. L’anal-
yse de ces images a été réalisée de façon rétrospective.
FIG. 5.2 – Étalement de l’acquisition des images des cas cliniques étudiés (en jour).
Le jour 1 représente le début du traitement constitué de 30 fractions pour chacun des patients.
5.1.2 Préparation des images à l’évaluation des variations dosimétriques
Nous avons montré dans le paragraphe 4.3.2 que la hauteur limitée des images CBCT en-
gendrait un manque de volume diffusé provoquant une erreur de calcul de dose aux extrémités
de la pile d’images. Lorsque les structures étudiées n’étaient pas centrées au milieu de l’image
CBCT dans la direction cranio-caudale, des coupes CT artificielles ont été additionnées de la
manière décrite dans le paragraphe 4.3.2.
Pour savoir si la distribution de dose délivrée au patient au cours du traitement s’est modifiée
par rapport à la planification, la distribution de dose test Dt au temps de l’acquisition d’une
image répétée est comparée à la distribution de dose de référence Dr planifiée. Pour ce faire, la
configuration des faisceaux d’irradiation du plan de traitement, issue du CTi, est appliquée sur
chacune des images répétées au cours du traitement (CBCT et CT). Dans la suite du document,
le terme “image de référence ” fera référence à l’image CTi et le terme “images à tester ” fera
référence aux images répétées, CBCT ou CT. Les fluences des faisceaux d’irradiation du plan de
référence ont été transférées sur chacune des images à tester, comme illustré dans la figure 5.3.
L’isocentre de traitement a été positionné manuellement sur les images à tester, à la même
position que celle sur le CTi, repérée par rapport à des éléments anatomiques osseux fixes. Cette
procédure a été réalisée dans le but de s’affranchir de l’erreur de positionnement en translation
qui peut être corrigée lors de la mise en place du patient sous la machine.
L’erreur de positionnement en rotation a été mesurée entre la position du patient sur l’image
de référence et chacune des images à tester, après avoir fusionné les images (Eclipse, version
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FIG. 5.3 – Application des fluences du CTi de référence sur les images à tester.
8.6). La moyenne des écarts pour les trois directions était de −0, 5◦ (écart type 1, 4◦) pour les 3
patients présentés. Cette erreur de positionnement en rotation a été considérée négligeable.
L’éventuelle non reproductibilité restante du positionnement du patient sur la table de traite-
ment est la courbure de la nuque, pouvant entraîner une déformation de la mise en place du
patient. Deux possibilités se présentent :
1. Le repositionnement du patient présente une déviation majeure par rapport au position-
nemnet planifié à cause d’une courbure de la moelle épinière non reproductible par rap-
port à la simulation, malgré plusieurs tentatives de mises en place du patient. Ce contexte
est rare, et lorsqu’il est rencontré, une nouvelle planification doit être réalisée.
2. Le repositionnement est conforme, ou présente une déviation mineure par rapport au posi-
tion planifié. Dans ce cas, même si la courbure de la moelle épinière est un peu différente
de celle observée lors de la simulation, le traitement est délivré au patient avec cette posi-
tion. Finalement, transférer la balistique de l’image de référence sur les images à tester de
la manière indiquée ci-dessus simule le repositionnement corrigé du patient (sans erreur
de manipulation). Les résultats présentés dans ce chapitre sont issus de cet ajustement.
Une fois les fluences des faisceaux de l’image de référence appliquées aux images à tester,
les distributions de dose sont calculées. Les dosimétries obtenues de cette façon forment des
plans que nous nommerons plans hybrides. Ces derniers sont calculés avec la dose totale pre-
scrite.
Interprétation des distributions de dose obtenues sur les plans hybrides
Lorsqu’une image répétée est acquise pendant le cours de la radiothérapie, une partie de
la dose totale prescrite a déjà été délivrée au patient. Cependant, l’application du plan de
traitement de l’image de référence sur une image répétée, avec la dose totale prescrite, simule
un traitement sur la configuration anatomique de l’image répétée prise comme point de départ.
Cette hypothèse ne représente pas la réalité dans la mesure où l’anatomie a progressivement
changé, depuis le début du traitement jusqu’à l’acquisition de l’image répétée. Il faut avoir
conscience qu’un plan hybride est le résultat de la balistique totale originale appliquée sur
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l’anatomie d’une image répétée. Il représente donc ce que donnerait la planification entière
du traitement sur cette image répétée, et non la réelle dose cumulée du début du traitement
jusqu’au temps de l’acquisition de l’image répétée.
L’information des plans hybrides met en évidence l’évolution de la différence entre le
traitement planifié et le traitement délivré pour les cas ORL.
Principales structures étudiées à partir des plans hybrides : le VC primaire et les parotides
Seule l’évolution de la couverture dosimétrique du VC primaire (PTV) est analysée dans
la mesure où le volume des aires ganglionnaires, étendu dans la direction cranio-caudale, est
généralement tronqué au niveau inférieur de l’image CBCT et ne peut donc pas être suivi.
Concernant les OAR, l’organe le plus critique au niveau de la tête et du cou est la
moelle épinère, un surdosage ponctuel pouvant entraîner une paraplégie. Cependant, comme le
décrivent Mechalakos et al. [2009], les variations de dose à la moelle sont principalement dues
aux erreurs de positionnement et non aux variations anatomiques du patient. Avec un reposi-
tionnement corrigé basé sur les structures osseuses, seul le contour externe est éventuellement
modifié par l’amaigrissement du patient et l’effet de la perte de tissu sur la dose à moelle est
faible [Mechalakos et al. 2009]. Cheung et al. [2009] ont montré, pour 6 patients, que les vari-
ations anatomiques ne semblaient pas induire de variations de dose à la moelle puisque ces
dernières semblaient aléatoires. Wada et al. [2007] ont également montré, pour 3 patients, une
augmentation de la dose à la moelle à cause d’erreurs de positionnement.
Nos travaux portant sur les variations anatomiques et non sur les erreurs de positionnement,
nous avons plus particulièrement étudié l’évolution de la dose délivrée à l’OAR parotidien.
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5.2 ANALYSE DES IMAGES
5.2.1 Cas clinique N◦1
Les résultats de l’analyse γLSC3D sont présentés ci-dessous.
Après export des matrices de dose du TPS, les piles de gammaps sont calculées à partir des
empilements des matrices de dose de CTi/CBCT1, CTi/CBCT2 et CTi/CBCT3 superposées
deux à deux. Le nombre de gammaps calculées englobant les structures d’intérêt est élevé
(environ 50 par pile), c’est la raison pour laquelle nous présentons uniquement les gammaps
passant par le milieu, dans la direction cranio-caudale, de la parotide homolatérale (PH) et de
la parotide controlatérale (PC) et du PTV. Ces dernières sont exposées dans la figure 5.4.
De manière générale pour les trois niveaux de coupes, on peut voir une différence entre Dt
et Dr dès le CBCT1, augmentant lors des CBCT2 et CBCT3 avec des valeurs de γ pouvant
être supérieure à |2| ( γ > 2 ou γ < −2). Au niveau du PTV, une nette diminution du contour
externe du patient entre le CBCT 1 et 2 est mise en évidence.
Un échantillon des gammaps issues de la comparaison CTi/CBCT2 avec le VOI du PTV
représenté est donné dans la figure 5.5 pour illustrer la distribution des valeurs de γ à différents
niveaux de coupes. On peut voir que Dt diffère amplement de Dr avec de larges régions où
γ > 1, 3.
Les VOI mis en place pour la quantification des gammaps au niveau de chacune des
parotides et du PTV ont été créés avec une marge de 5mm autour des structures délinéées, i.e.
des structures du CTi (figures 5.4 et 5.5). Rappelons que les pixels en dehors du contour externe
du patient (pixels de couleur noire) ne sont pas pris en compte dans l’évaluation quantitative
représentée dans les HγV. Ces derniers sont présentés dans les figures 5.6, 5.7 et 5.8 pour le
PTV, la PH et la PC.
PTV
On peut voir que la différence entre Dt et Dr au niveau du PTV peut être considérée
acceptable lors du CBCT1 dans la mesure où le pourcentage de pixels pour lesquels γ > |1|
est inférieur à 5% (figure 5.6). Ce pourcentage augmente considérablement lors du CBCT2, sa
valeur est de 40%, avec 32% des pixels de Dt ayant une dose supérieure à ceux de Dr et 8%
des pixels de Dt ayant une dose inférieure. L’altération de Dt par rapport à Dr est majeure.
5.2. Analyse des images 97
FIG. 5.4 – Présentation des gammaps situées au milieu (cranio-caudal) du PTV, de la parotide homo-
latérale (PH) et de la parotide controlatérale (PC) pour le cas clinique N◦1.
La coupe anatomique correspondante à la gammap a été mise en transparence afin de visualiser sur
quelle coupe transverse les gammaps sont présentées.
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FIG. 5.5 – Gammaps issues de la comparaison CTi/CBCT2 incluant le VOI du PTV.
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FIG. 5.6 – HγV du VOI du PTV pour les 3 CBCT.
PH et PC
De la même façon, le pourcentage de pixels du VOI de la PH pour lesquels γ > |1|
passe de 12% à 24% entre le CBCT1 et CBCT2 (figure 5.7). On peut voir, par ailleurs, sur la
figure 5.4, que le volume du contour externe, au niveau de la coupe anatomique PH présentée,
diminue. Cette diminution du contour externe, associé à un VOI fixe par rapport à l’isocentre
de traitement, engendre une augmentation du nombre de pixels d’air dans le VOI.
La dégradation de Dt est moins importante au niveau du VOI de la PC (cf figure 5.8) que
du VOI de la PH.
Finalement dès le CBCT2, le pourcentage de pixels avec un gammaLSC3D > 1 est
largement supérieur à 5%. Les distributions de dose délivrées sont alors très différentes des
distributions de dose planifiées.
Pour ce cas clinique N◦1, la large différence entre Dt et Dr mise en évidence par le
γLSC3D à partir du CBCT2 indique qu’une replanification est très probablement nécessaire.
100 Chapitre 5. Applications des méthodes développées sur des cas cliniques
FIG. 5.7 – HγV du VOI de la parotide homolatérale pour les 3 CBCT.
FIG. 5.8 – HγV du VOI de la parotide controlatérale pour les 3 CBCT.
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Comme mentionné dans l’introduction du chapitre 4, la délinéation des structures est réa-
lisée sur l’image CTi pour la planification du traitement du patient mais, elle ne peut pas être
effectuée à nouveau sur chacune des images répétées à cause du temps important nécessaire
pour sa réalisation. Cependant, rappelons que pour mener ces travaux et connaître l’évolution
des HDV, nous avons redélinéé les OAR et dupliqué le contour des VC initiaux sur chacune
des images répétées au cours du traitement. Les valeurs principales des HDV sont présentées
figure 5.9. Les observations sont les suivantes :
Variations majeures identifiées
– une diminution importante de la couverture du PTV (dupliqué à partir du contour du CTi),
le volume recevant plus de 95% de la dose prescrite n’étant plus que de 85% à partir du
CBCT2 ;
– une augmentation du V30Gy de la PH de 43% à 57% faisant franchir le seuil de 50% ;
– une diminution du V30Gy de la PC de 47% à 33%.
Les doses moyennes aux parotides sont également renseignées.
Variations mineures identifiées
– une augmentation de Dmax au PTV de 70 à 73Gy, les doses dépassant 70, 6Gy (107% de
la dose prescrite) à partir du CBCT2 ;
– une variation de la dose de 39 à 42Gy au canal médullaire et de 32 à 39Gy au tronc
cérébral. On observe en effet, sur la gammap présentée dans la figure 4.11, des écarts
entre Dt et Dr à ces niveaux.
Volume Dose
FIG. 5.9 – Évolution des valeurs HDV au cours du traitement pour le PTV, la parotide homolatérale
et controlatérale (PH et PC), le canal médullaire (CM) et le tronc cérébral (TC).
Les traits verticaux en pointillés verts et rouges représentent respectivement le début et la fin du traite-
ment.
Finalement, les HDV montrent que le plan de traitement délivré au patient est nettement
altéré à partir du CBCT2, essentiellement pour le PTV et la PH, comme indiqué par les HγV.
Notons que la dose au canal médullaire reste tout à fait acceptable. En effet, comme mentionné
dans le paragraphe 5.1.2, les plans hybrides sont réalisés avec un repositionnemnet corrigé,
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c’est pourquoi les doses à la moelle sont relativement constantes, résultat également observé
par Mechalakos et al. [2009].
La méthode γLSC3D a permis de détecter un écart important entre Dt et Dr et également
de le quantifier. Cette analyse a donné une information cohérente avec les HDV. Elle a per-
mis d’identifier un patient pour lequel le repositionnement osseux était correct (vérification par
imagerie portale) mais pour lequel les variations anatomiques ont engendré une modification
dosimétrique importante au cours du traitement, entrainant des séances d’irradiation non con-
formes à la planification.
5.2.2 Cas cliniques N◦2 et N◦3
De la même façon que pour le cas clinique N◦1, les gammaps centrales, dans la direction
cranio-caudale, du PTV et des parotides du patient N◦2, sont présentées dans la figure 5.10. Sur
ces coupes, on peut constater que Dt ne diffère que très peu de Dr tout au long du traitement.
Il apparaît au niveau du CBCT3 quelques zones restreintes de variation de dose entre Dt et
Dr. Cependant, la quantification donne des résultats acceptables, comme indiqué dans les 3
figures 5.11, 5.12 et 5.13 présentant respectivement les HγV des VOI du PTV, de la PH et de la
PC. La marge du VOI autour de la délinéation des structures est, comme pour le patient N◦1, de
5mm. Pour chaque VOI de chaque plan hybride, le pourcentage de pixels pour lesquels γ 6 1
est supérieur à 95%, à l’exception du VOI de la PC dont le pourcentage est de 92%.
5.2. Analyse des images 103
FIG. 5.10 – Présentation des gammaps situées au milieu (cranio-caudal) du PTV, de la parotide ho-
molatérale (PH ) et de la parotide controlatérale (PC) pour le cas clinique N◦2.
La coupe anatomique correspondante à la gammap a été mise en transparence afin de visualiser sur
quelle coupe transverse les gammaps sont présentées.
104 Chapitre 5. Applications des méthodes développées sur des cas cliniques
FIG. 5.11 – HγV du VOI du PTV pour les 4 CBCT et le CTf du cas clinique N◦2.
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FIG. 5.12 – HγV du VOI de la parotide homolatérale pour les 4 CBCT et le CTf du cas clinique N◦2.
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FIG. 5.13 – HγV du VOI de la parotide controlatérale pour les 4 CBCT et le CTf du cas clinique N◦2.
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La différence entre Dt et Dr présente uniquement au niveau des parotides est faible. Pour
ce cas clinique, on peut dire que la distribution de dose délivrée reste similaire à la distribution
de dose planifiée.
Les gammaps et les HγV du patient N◦3 étant similaires à celles du patient N◦2, elles
ne sont pas présentées. Le pourcentage pixels pour lesquels γ 6 1 est supérieure à 95% pour
chacun des VOI de chacun des plans hybrides.
L’analyse γLSC3D ne montre pas une divergence importante des distributions de dose
par rapport à la dose planifiée. Cependant, elle n’est pas garant de la constance des HDV au
cours du traitement dans la mesure où les organes internes peuvent se déplacer. Pour ce type
de cas, l’étude doit être complétée en analysant l’évolution, au cours des séances d’irradiation,
des volumes géométriques définis précédemment (paragraphe 4.2). Cette analyse est exposée
ci-dessous.
Migration des parotides
L’évolution de la distance entre l’isocentre de traitement et le bord externe de chaque
parotide (moyenné sur 3 coupes) ainsi que l’évolution du Vol30Gy sont présentées dans la
figure 5.14a. pour le patient N◦2 et figure 5.14b. pour le patient N◦3. Pour le patient N◦2,
le déplacement médian du bord de la parotide semble avoir un effet sur l’augmentation du
Vol30Gy qu’à partir de 4mm. Pour le patient N◦3, cette relation (déplacement médian du bord
de la parotide et augmentation du Vol30Gy) est plus marquée.
La relation entre le Vol30Gy et la distance mesurée est liée au gradient de dose présent
au niveau de chaque glande. Les valeurs du gradient de dose relevées sur le CTi, dans le sens
médian à partir de l’isodose 30Gy (figure 4.15) (moyennées sur 3 coupes), pour le patient N◦2,
sont les suivantes :
– 23Gy.cm−1 pour la PH
– 19Gy.cm−1 pour la PC
Le gradient étant croissant du bord externe au bord interne de la glande, la relation entre
le Vol30Gy et une distance isocentre de traitement-barycentre parotide pourrait être plus im-
portante que la relation entre le Vol30Gy et la distance isocentre de traitement-bord externe de
la parotide. Cependant, la délinéation des parotides doit avoir été réalisée pour avoir connais-
sance de leur barycentre respectif. Les résultats de cette mesure sont illustrés figures 5.14c. et
5.14e. pour le patient N◦2 et figures 5.14d. et 5.14f. pour le patient N◦3. On constate en ef-
fet, pour chacune des parotides, que le Vol30Gy diminue lorsque la distance augmente et que
celui-ci augmente lorsque la distance diminue. La symétrie des courbes est très nette pour les
graphiques c., d. et f.
Les relations trouvées, entre la migration des parotides (bord externe ou barycentre) et l’aug-
mentation du Vol30Gy, sont notables et très marquées pour le patient N◦3. Le déplacement de
la parotide, conjuguée avec la valeur du gradient initial au niveau de la glande, peut être un
indicateur de l’augmentation du Vol30Gy.
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Patient N◦2 Patient N◦3
a. b.
c. d.
e. f.
FIG. 5.14 – Migration des parotides.
a. et b. : Évolution de la distance entre l’isocentre de traitement et le bord externe (dist ext) de la parotide
homolatérale (PH) et controlatérale (PC), ainsi que du volume recevant plus de 30Gy (Vol30Gy) de
chacune des parotides.
c. et d. : Évolution de la distance entre l’isocentre de traitement et le barycentre (dist bary) et du volume
recevant plus de 30Gy (Vol30Gy) de la parotide homolatérale (PH).
e. et f. : Évolution de la distance entre l’isocentre de traitement et le barycentre (dist bary) et du volume
recevant plus de 30Gy (Vol30Gy) de la parotide controlatérale (PC).
Pour les patients N◦2 et N◦3, respectivement.
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Volumes parotidiens
L’évolution du volume des glandes du patient N◦2 est renseignée dans la figure 5.15. La
diminution du volume est d’environ 35% sur l’ensemble du traitement. Cette diminution est du
même ordre que celle trouvée dans la littérature [Robar et al. 2007; Osorio et al. 2008; Louvel
et al. 2009], et que celle pour le patient N◦3. Nous avons trouvé, pour d’autres patients étudiés
mais non présentés des diminutions entre 15% et 54%.
FIG. 5.15 – Évolution du volume parotidien au
cours du traitement pour le cas clinique N◦2.
Les valeurs du Vol30Gy des parotides artificielles, créées par rétrécissement du bord ex-
térieur de 5mm ou 10mm (figure 4.16b.), et mesurées sur CTi, sont données dans la figure 5.16a.
pour le patient N◦2 et figure 5.16b. pour le patient N◦3. En particulier les valeurs pour la
parotide rétrécie de 10mm se rapprochent des Vol30Gy de fin de traitement pour les deux pa-
tients. Ces parotides virtuelles représentent un modèle simple de la diminution asymétrique
du volume parotidien, mais elle semble permettre une bonne estimation du Vol30Gy en fin de
traitement, et ce, très facilement.
Ce constat va dans le sens des résultats de Osorio et al. [2008] : ils ont montré dans leurs
travaux, basés sur 10 patients, un déplacement de 3± 3mm et 1± 3mm respectivement pour le
bord externe et interne de la parotide.
Cas clinique N◦2 Cas clinique N◦3
FIG. 5.16 – Diminution asymétrique du volume parotidien et valeurs de HDV.
Les Vol30Gy des volumes artificiels des PH et PC (−5mm et −10mm) sont calculés sur le CTi. Ils sont
matérialisés par les triangles en CTi et CTf et représentés par les lignes pointillées.
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Volumes géométriques
Les évolutions des volumes du contour externe englobant le PTV primaire et les parotides
ainsi que le volume du cou postérieur, définis dans le paragraphe 4.2.3, sont présentés dans la
figure 5.17.
FIG. 5.17 – Évolution, au
cours du traitement, des vol-
umes du contour externe en-
globant le PTV primaire (Vol
Corps PTV), du contour ex-
terne englobant les parotides
(Vol Corps PHPC) et du vol-
ume du cou postérieur (CP
Vol) pour le cas clinique
N◦2.
– Le volume englobant le PTV (amygdale) primaire ne diminue pas de plus de 5%, ce qui
va dans le sens de la continuité d’une couverture correcte du PTV au cours des séances
d’irradiation.
– Le volume du cou postérieur diminue jusqu’à 12% de son volume initial, montrant une
perte de tissus adipeux du patient à ce niveau. La lésion amygdalienne est située en an-
térieur du volume du cou postérieur (défini entre la jonction C1/C2 et C5). Comme nous
venons de le dire, le volume du contour externe englobant la lésion n’a diminué que de
5%, la perte de volume est donc concentrée au niveau du cou postérieur. Pour ce patient,
le menton était plaqué dans le masque de contention (vérification sur imagerie portale),
la déformation due à l’amaigrissement ne s’est pas répercutée sur la qualité du traite-
ment. La perte de tissus adipeux au niveau du cou postérieur ne peut pas indiquer une
dégradation de la qualité du traitement.
– Le volume du contour externe englobant les parotides dans la direction cranio-caudale
ne diminue pas de plus de 4% ; cependant, à cette information s’ajoute le “déplace-
ment” médian des parotides vers les gradients de dose élevés, présenté plus haut dans ce
paragraphe 5.2.2.
Finalement, les diminutions des volumes du contour externe du patient au niveau des
parotides et du VC sont faibles, et le déplacement médian des parotides ne s’accentue qu’au
3/4 du temps du traitement. Une replanification en cours de traitement ne semblerait pas néces-
saire.
Notons cependant que la mesure des volumes simples utilisés ne peut pas prédire les HDV,
des volumes géométrique plus affinés étant nécessaires. Par exemple, Van Kranen [2009] a
récemment quantifié des déformations locales de patients ORL avec des fusions rigides sur de
multiples régions d’intérêt. Les patients ayant une déformation systématique supérieure à un
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certain seuil étaient identifiés comme candidats pour une replanification.
L’évolution des valeurs principales des HDV est présentée dans la figure 5.18 pour pou-
voir la comparer aux résultats de l’analyse γLSC3D et à ceux de la mesure des volumes
géométriques simples.
Volume Dose
FIG. 5.18 – Évolution de valeurs de HDV du VC et des OAR au cours du traitement pour le cas clinique
N◦2.
– Le volume du PTV dupliqué recevant plus de 95% de la dose prescrite ne descend pas en
dessous de 94% et la dose maximum ne dépasse pas 70Gy (< 107% de la dose prescrite).
L’irradiation du PTV paraît rester satisfaisante.
– La dose maximale (Dmax) au canal médullaire (CM) reste constante.
– La dose maximale au tronc cérébral fluctue entre 37 et 45Gy, sans dépasser la valeur
critique. Notons que la valeur la plus élevée (45Gy) a été relevée sur le CBCT3 dont
les gammaps présentaient une légère différence entre Dt et Dr. On peut supposer que le
patient avait une position légèrement différente (déformation) de celle de la simulation.
– LeV30Gy de la PH était de 70% lors de la planification, dépassant le seuil de 50% souhaité.
L’objectif est alors de s’assurer que le Vol30Gy de la PC n’augmente pas au cours du
traitement, ce V30Gy étant initialement au seuil de 50%. On constate, grâce aux informa-
tions HDV, une augmentation du V30Gy jusqu’à 60% lors des CBCT 2, 3 et 4, puis une
augmentation jusqu’à 72% lors du CTf. Ces résultats sont difficiles à juger ou évaluer,
cependant on note que le V30Gy ne dépasse 60% qu’en dernière semaine de traitement.
– Les valeurs de dose moyennes aux parotides sont également données à titre indicatif.
Globalement, la distribution de dose délivrée reste proche de celle planifiée, sauf pour la
PC (augmentation de la dose). Cette conclusion est la même pour le patient N◦3.
Pour les cas N◦2 et N◦3, semblables, le bilan est le suivant :
– L’analyse γLSC3D n’a pas montré de différence significative entre Dt et Dr.
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– Les variations de volume géométriques simples sont faibles et les migrations des parotides
ne s’accentuent qu’en fin de traitement.
Ces résultats ne semblaient pas signaler une alerte de replanification, ce qui est en accord avec
les valeurs des HDV observés.
Une réoptimisation de la fluence du plan de traitement a tout de même été réalisée sur
le CTf (image CT, non limitée dans la direction tête-pied) afin d’analyser la différence entre
une balistique nouvelle et celle du plan hybride CTf. La comparaison est présentée dans la
figure 5.19.
Concernant la PH, le Vol30Gy est de 70% pour le plan de référence et de 91% pour le plan
hybride CTf ; ces valeurs, pour la PC, sont de 52% pour le plan de référence et de 73% pour le
plan hybride CTf. Cependant, le plan hybride est issu de l’application de la dose totale appliquée
sur le CT de fin de traitement, la comparaison entre ces deux plans est donc majorée par rapport
à la réalité. La réoptimisation permet de se rapprocher de la balistique de référence avec une
valeur du Vol30Gy à 76% pour la PH et 57% pour la PC ; toutefois, ces valeurs sont observées
en fin de traitement et sont moindres dans la réalité.
On ne constate pas d’amélioration apportée par une réoptimisation pour le VC, le tronc
cérébral et le canal médullaire.
L’ensemble de ces résultats montre que la dosimétrie reçue par le patient semble avoir été
relativement proche de celle planifiée.
Les résultats ci-dessus vont dans le sens des résultats des HγV qui renseignent que Dt reste
similaire àDr tout au long du traitement. Lorsque les gammaps présentent de tels résultats, elles
informent de l’absence d’une déformation globale (générale) du contour externe du patient.
Ainsi, seuls des déplacements internes des organes peuvent entraîner la variation des HDV,
l’ampleur de ces déplacements étant d’autant plus faible que la variation de la forme du contour
externe est basse.
Par ailleurs, pour connaître la dose réellement délivrée, les données des HDV des VC et des
OAR à partir d’images 3D du patient acquises au cours du traitement sont nécessaires. Cette
analyse demande l’utilisation de techniques d’images déformables, présentées ci-après.
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FIG. 5.19 – Réoptimisation de la fluence.
Comparaison entre les valeurs des HDV du plan de référence sur CTi, du plan hybride sur CTf et du plan
réoptimisé sur CTf pour le cas clinique N◦2.
CM : canal médullaire et TC : tronc cérébral.
Fusion d’images déformables
L’observation des structures internes, en particulier des glandes parotidiennes et du VC, sur
des séries d’images 3D de patients, acquises de façon répétée au cours du traitement, montre
la complexité des variations géométriques. Seule l’information HDV pourra rendre compte
de la dose reçue par les organes. L’utilisation de techniques de fusion d’images déformables,
brièvement présentées ci-dessous, est nécessaire pour fournir cette information.
L’obtention de HDV exige de réaliser la délinéation des organes et d’appliquer la balistique
de traitement initialement planifiée sur la géométrie des nouvelles images. Comme il a été men-
tionné dans l’introduction du chapitre 4, la tâche manuelle de délinéation des organes requiert
beaucoup de temps et ce qui rend impossible sa réalisation en routine clinique sur toutes les
séries d’images. Certaines équipes se sont intéressées aux algorithmes de délinéation semi ou
entièrement automatiques basés sur la fusion d’images déformables [Malsch et al. 2006; Chao
et al. 2007; Zhang et al. 2007; Castadot et al. 2008].
Le terme fusion d’images, fréquemment utilisé, regroupe en fait deux opérations distinctes :
le recalage d’images ou calcul d’une transformation géométrique permettant de superposer les
deux images à combiner et la présentation des informations combinées par le biais d’une mé-
thode de visualisation qui permet de visualiser et d’évaluer le résultat du recalage [Jannin et al.
2001].
La fusion de 2 images est réalisée par une transformation qui relie les points d’une image
aux points correspondants dans l’autre image. Les méthodes de fusion rigide ne permettent
que 6 degrés de liberté (3 degrés de translation et 3 degrés de rotation). Lorsque les formes
114 Chapitre 5. Applications des méthodes développées sur des cas cliniques
ou les positions relatives des VC et des OAR varient, comme c’est le cas pour la sphère ORL,
une correction rigide n’est parfois pas suffisante pour obtenir une fusion d’images précise. Les
algorithmes de fusion d’images déformables permettent d’aligner des données qui ne varient
pas de façon linéaire. Ils fournissent une matrice de vecteurs de déplacement, ou cartographie
de déformation, entre l’image de référence et l’image modifiée [Castadot et al. 2008].
La fusion d’images déformables peut s’appliquer à la propagation de la délinéation des
structures d’une image sur l’autre et permettre une délinéation automatique des images répétées
du patient au cours des séances d’irradiation. La seule tâche manuelle restante pour obtenir
les HDV est le repositionnement des faisceaux de la balistique initiale sur l’image répétée du
patient.
Par ailleurs pour connaître la dose réellement délivrée en utilisant un HDV unique prenant
en compte la distribution de dose de toutes les sessions de traitement jusqu’à l’image répétée
considérée, les doses du plan de traitement initial appliqué à des images acquises quotidien-
nement doivent être additionnées. Cumuler la dose de cette façon dans les éléments de volume
de tissus du patient est recherché par plusieurs équipes. Des travaux ont été publiés [Yan et al.
1999; Christensen et al. 2001; Schaly et al. 2004; Foskey et al. 2005; Flampouri et al. 2006]
et largement discutés lors du récent congrès de l’ESTRO 2009 qui s’est déroulé à Maastricht.
Les mouvements internes des organes et la déformation du patient rendent difficile le cumul
de dose dans chaque élément de volume du patient. Pour prendre en compte ces variations, il
est nécessaire d’utiliser un algorithme de fusion d’images déformables permettant d’intégrer la
dose accumulée reçue par le patient. Cette information est indispensable pour connaître la dose
réellement reçue par chaque voxel de tissus du patient.
Le succès de l’application des algorithmes de fusion déformable dépend de la justesse et
de la précision des algorithmes utilisés, c’est à dire de la possibilité de fournir une information
vraie et fine. Ces derniers sont actuellement en cours de validation [Castadot et al. 2008; Zhong
et al. 2008; Jassens et al. 2009]. Castadot et al. [2008] ont comparé 12 stratégies de fusion
déformable en les appliquant sur 2 CT par patient, pour 5 patients. L’évaluation des fusions a
été basée sur des comparaisons de volume et d’intensité de voxel. Si les auteurs montrent que
la stratégie de la fusion d’images déformables peut être applicable à des images anatomiques
de la tête et du cou, ils mentionnent également que la fusion d’images déformables appliquée à
des matrices de dose, pour cumuler des doses, reste à valider. Rasch et al. [2009] ont également
indiqué qu’il fallait être méfiant quant aux stratégies de fusion déformable pour l’évaluation
des cumuls de dose au cours du traitement à cause d’un manque de justesse des algorithmes
utilisés. L’application de ces algorithmes sur les matrices de doses peut être testée sur des
fantômes déformables de déformations connues. Cependant, les résultats ne représentent pas
les images cliniques d’anatomie humaine [Brock 2009]. La fusion d’images déformables est
très prometteuse mais reste aujourd’hui en phase de développement. Des recherches sur cette
technique n’ont pas fait partie des travaux de cette thèse ; des méthodes alternatives ont été
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proposées dans le but de pouvoir être appliquées dès aujourd’hui.
CONCLUSION
Il n’est pas envisageable aujourd’hui de délinéer les structures d’intérêt et de calculer
les HDV plusieurs fois au cours du traitement pour tous les patients, à cause de la con-
trainte de temps. C’est la raison pour laquelle nous avons étudié séparément les informations
dosimétriques (γLSC3D) et anatomiques (paramètres géométriques).
L’analyse γLSC3D ne prédit pas les HDV mais permet de quantifier l’écart entre Dt et
Dr au cours du traitement, écart ayant nécessairement des répercussions sur les HDV. Ainsi,
elle est un premier critère efficace et rapide offrant la possibilité d’identifier les patients pour
lesquels il serait souhaitable de recalculer les HDV afin de décider d’une replanification ou non.
L’analyse γLSC3D peut, via les HγV, mettre en évidence un pourcentage de pixels respec-
tant les critères de tolérances γLSC3D (γ < 1) choisis, inférieur à 95%. Un tel résultat est la
conséquence d’une modification anatomique globale du patient, c’est à dire du contour externe
du patient, comme le cas clinique N◦1 présenté. Ce type de modification globale peut égale-
ment engendrer des changements de la position de traitement du patient, des déformations de
positionnement. Le contexte peut être le suivant : la position moyenne de la moelle épinière,
vérifiée par système d’imagerie de l’accélérateur est correcte, le patient continue d’être traité
sans modification ; cependant, la superposition du volume du contour de référence avec celui
du volume du contour externe actuel, non vérifiée, n’est pas correcte. La méthode γLSC3D
permet non seulement de mettre en évidence, mais aussi de quantifier, l’écart entre les distri-
butions de dose résultant des changements de volumes et des modifications de positionnement.
Cela suggère que l’analyse γLSC3D est un bon indicateur de replanification, les HDV restant
l’outil décisionnel de replanification.
L’analyse γLSC3D peut mettre en évidence un pourcentage de pixels respectant les critères de
tolérances γLSC3D (γ < 1) choisis, supérieur à 95%, comme c’est le cas pour les patients
N◦2 et N◦3. Une replanification ne semblerait pas nécessaire. Ce constat est en accord avec
les résultats des HDV suivis, pour l’étude, au cours du traitement. Cependant, l’application de
la méthode γLSC3D devra être réalisée sur un nombre de patients suffisant pour savoir si ce
dernier critère va de paire avec une non-alerte.
En effet, Dt et Dr peuvent rester similaires au cours de la radiothérapie avec pourtant une
irradiation des OAR et/ou des VC qui évolue, en raison de mouvements internes des organes.
En d’autres termes, les organes bougent au sein d’une distribution de dose stationnaire sans
affecter la distribution.
Un autre critère d’alerte à la replanification, s’intéressant aux mouvements internes des or-
ganes, est alors nécessaire. L’observation de l’évolution, au cours des séances d’irradiation, des
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structures internes est possible aujourd’hui grâce à la bonne qualité des images CBCT, autant en
résolution qu’en contraste. L’évolution des organes, dont celle des parotides ayant une densité
proche de celle des tissus environnants peut être suivie. La variation des volumes est complexe,
les organes subissent des déformations. Nous avons vu que l’analyse de volumes géométriques
simples peut difficilement être prédictive de ces modifications. Ces dernières, complexes, né-
cessitent un outil permettant une analyse plus fine.
CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES
L’objectif général des travaux a été de définir des indicateurs permettant d’identifier les
patients ORL pour lesquels la distribution de dose délivrée s’écartait, au cours des séances
d’irradiation, de la distribution de dose planifiée, ces indicateurs devant être rapides à obtenir
afin d’être utilisables en routine clinique.
Nous avons vu dans le premier chapitre que la radiothérapie conformationnelle avec modu-
lation d’intensité, permettant une haute précision de l’irradiation, est particulièrement adaptée
aux traitements des cancers de la sphère ORL. Cependant, cette précision dosimétrique peut
être altérée par des variations anatomiques du patient au cours de traitement.
Dans ce travail, les changements anatomiques et dosimétriques du patient ont été suivis à
partir d’images volumiques cone beam CT (CBCT) acquises de façon régulière au cours du
traitement à l’aide du système d’imagerie embarqué, On-Bord Imager (OBI®). Ce dernier étant
nouveau, il a été nécessaire de mettre en place une assurance de qualité pour son utilisation. Le
second chapitre de ce travail a porté sur la mise en oeuvre d’un programme d’assurance qualité
du système OBI® utilisé. Nous avons montré d’une part que la qualité attendue des images
CBCT était respectée, et d’autre part que la qualité de ces images était constante dans le temps
(vérification sur 12 mois). La bonne qualité de l’image, et particulièrement de la résolution à
bas contraste, est essentielle pour pouvoir discerner aisément la structure des tissus mous dont
la densité est proche de celle des tissus environnants. La bonne constance de l’image permet
de réaliser des comparaisons d’images d’un patient acquises à différents moments du traitement.
Une image CBCT est acquise par rotation du bras de l’accélérateur, les projections
postérieures sont donc acquises avec la table de traitement présente entre la source du
rayonnement d’imagerie et le patient. Pour cette raison, une nouvelle table de traitement
(Exact™ IGRT couch), dédiée à l’acquisition d’images, a été conçue par la société Varian
Medical Systems. Cette table est dépourvue de barres de soutien métalliques sur lesquelles
repose une table classique, ces barres dégradant la qualité du faisceau d’imagerie. Dans le
troisième chapitre, nous avons montré que la table Exact™ IGRT permettait une nette amélio-
ration de la qualité des images CBCT par rapport à une table classique, particulièrement au
niveau de la résolution à bas contraste.
La haute qualité des images CBCT permet de discerner les tissus mous. Cette performance
offre la possibilité d’observer et d’étudier le déplacement et les déformations des structures
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internes, dont les parotides, au cours du traitement.
Une partie des travaux du chapitre4 a consisté à rechercher des volumes et des distances au
sein de la sphère ORL, simples et rapides à délimiter et à mesurer, de façon à rendre compte
des variations anatomiques à l’origine des modifications des HDV au cours du traitement.
Basé sur l’observation de patients, nous avons proposé les paramètres géométriques suivants :
migration des parotides dans le sens médian, volume du contour externe du patient englobant
le PTV primaire ou les parotides, et volume de la partie postérieure du cou. Dans le chapitre5,
nous avons exposé nos résultats de l’observation, au cours des séances d’irradiation, de ces
paramètres géométriques sur des cas cliniques. Nous avons montré que l’information conjuguée
du déplacement médian du bord externe ou du barycentre d’une parotide, avec la valeur du
gradient de dose initial au niveau de l’organe, pouvait être un indicateur de l’augmentation,
au cours du traitement, du volume de la glande parotidienne recevant plus de 30Gy. Nous
avons également mis en évidence qu’un volume artificiel de la parotide recevant plus de 30Gy,
volume créé en enlevant une marge de 10mm au niveau du bord externe du contour parotidien
initial issu du CT, semblait permettre une bonne prédiction du volume de la parotide (réelle)
recevant plus de 30Gy en fin de traitement.
L’autre partie des travaux du chapitre4 a été consacrée au développement et à l’implémen-
tation logicielle d’une technique permettant de détecter les patients pour lesquels la distribution
de dose Dt, calculée sur une image acquise au cours du traitement à partir de la fluence initiale-
ment planifiée, est différente de la distribution de dose de référence Dr, calculée sur l’image
acquise pour la planification du traitement. La méthode que nous avons proposée, γLSC3D,
est basée sur une analyse de l’index γ. Notre méthode permet d’une part de visualiser sur les
coupes anatomiques l’écart, en dose et en distance (DTA, “distance to agreement”), entre Dt et
Dr, en superposant les cartographies 2D des valeurs de γ obtenues (nommées gammap) avec
les coupes anatomiques correspondantes. Nous avons nommé cette superposition isogammaps.
D’autre part, elle permet de quantifier la différence entre Dt et Dr de façon appropriée en vue
d’une décision de replanification, grâce aux paramètres suivants déterminés dans ce travail :
– Une tolérance de l’index γ variable (locale) pour le critère de différence de dose (DD)
permettant de comparer Dt et Dr à 3% près par exemple, quelle que soit la zone de la
distribution de la dose. La sensibilité de l’analyse peut être choisie en modifiant le seuil
minimum de dose à partir duquel les pixels sont exclus de l’analyse quantitative. Nous
avons vu que le caractère local de la DD est essentiel pour l’OAR parotidien.
– Un calcul de gammaps sur une pile de matrices de doses transverses couvrant l’ensemble
du volume irradié, et non sur une seule matrice. En effet une limitation de l’analyse à une
seule coupe n’aurait pas permis de quantifier l’écart entre les distributions de dose 3D Dt
et Dr.
– Des valeurs de γ signées (+ ou−) permettant de savoir si les doses deDt sont supérieures
ou inférieures à celles de Dr.
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– La possibilité de sélectionner des volumes d’intérêt autour des VC et des OAR dans
lesquelles la quantification γ est souhaitée.
– Une synthèse des résultats en histogramme-gamma-volume (HγV), graphique four-
nissant le pourcentage de voxels (pourcentage du volume) couvert par une valeur γ spé-
cifique.
La littérature a décrit, jusque aujourd’hui, de nombreuses observations dosimétriques dues
aux variations anatomiques au cours de traitement ORL. Par exemple, Hansen et al. [2004]; Kuo
et al. [2006]; Wang et al. [2009] ont montré, pour respectivement 13, 10 et 15 patients, qu’une
replanification en cours de traitement permet de diminuer la dose moyenne aux parotides de 3Gy
environ. Cependant, Hansen et al. [2004] précisent que les variations dosimétriques dépendent
de l’arrangement des différents faisceaux asymétriques, de la localisation de la tumeur primaire
et ganglionnaire et du degré de diminution du volume des parotides en cours de traitement pour
chaque patient. De la même façon Robar et al. [2007], ayant étudié les effets des variations
anatomiques sur la distribution de dose, insistent sur le fait que l’importance des modifica-
tions dosimétriques au cours des séances d’irradiation dépend de nombreux paramètres, dont la
proximité des OAR par rapport aux régions de hautes doses et de hauts gradients de dose. Ils
expliquent qu’une étude consistant à observer les variations dosimétriques au cours du traite-
ment sur plusieurs patients ne permet pas de prédire les variations pour un patient particulier.
En effet, l’étude de la nécessité de replanifier le traitement d’un patient ne peut se faire qu’au
cas par cas.
Replanifier le traitement pour chaque patient en cours de traitement n’est pas envisageable
à cause de l’étape de délinéation, trop consommatrice de temps. Les travaux de cette thèse
propose l’analyse γLSC3D applicable en routine clinique, permettant d’identifier les patients
dont la distribution de dose délivrée au cours du traitement s’écarte de la distribution de dose
planifiée. Cette analyse, automatisée, peut être réalisée pour chaque patient, à partir d’une
image scanographique CT ou CBCT réalisée en cours de traitement.
Cette méthode permet de suivre, au cours des séances d’irradiation, la validité du plan de
traitement qui a été définie lors de la planification. Les HγV permettent de quantifier l’écart en-
tre la distribution de dose délivrée et celle planifiée, et les isogammaps permettent de localiser
cet écart. Ainsi, nous proposons que lorsque plus de 5% des pixels des volumes d’intérêts
choisis ne respectent plus les critères de tolérances γ en DD et en distance, une replanification
est nécessaire. Cette méthode d’alerte à la replanification paraît prometteuse et encourage à
continuer cette voie de recherche.
Nous avons décrit nos résultats de l’application de la méthode γLSC3D à des cas cliniques
dans le chapitre5. Nous avons pu détecter et quantifier un écart important entre Dt et Dr, pour
un patient, dès le milieu du traitement ; cet écart ayant inévitablement des répercussions sur
les HDV, ces derniers étant les standards décisionnels de replanification. Au cours du traite-
ment, l’information γLCS3D était cohérente avec l’information des HDV, ce qui suggère que
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l’analyse γLSC3D est un bon indicateur du besoin de replanification. Pour les autres patients,
les résultats γLCS3D n’ont pas montré de différences notables entre Dt et Dr au cours des
séances d’irradiation, en accord également avec le suivi des HDV au cours du traitement (les
HγV présentaient un pourcentage de pixels avec γ < 1 supérieur à 95% dans les volumes
d’intérêt considérés). La méthode devra être appliquée sur un nombre de patients suffisamment
élevé pour confirmer qu’une analyse γLSC3D est un indicateur suffisant du besoin de replani-
fication comme nous l’avons observé dans ce travail.
Perspectives
En ce qui concerne les variations géométriques du patient en cours de traitements, nous
avons pu mettre en évidence une prédiction du volume de la parotide recevant plus de 30Gy en
fin de traitement par un volume créé artificiellement à partir du volume initial de la parotide,
en enlevant une marge asymétrique de 10mm au bord externe du contour. Cette prédiction
grossière d’une évolution asymétrique des parotides suggère qu’une modélisation en trois
dimensions serait intéressante à réaliser pour l’aide à la détermination d’une relation entre les
changements anatomiques et l’évolution des HDV. Il serait envisageable de mettre en relation
les variations anatomiques, ciblées au niveau d’une région spécifique réduite, par exemple la
région de la parotide homolatérale, avec les variations des HDV au niveau de cette région, basé
sur l’observation d’un nombre suffisant de patients. Ainsi, à partir d’une analyse automatisée
des variations anatomiques, il serait possible de prédire les variations dosimétriques.
En ce qui concerne l’analyse γLSC3D, nous avons vu qu’elle permettait de détecter, au
cours du traitement, les patients pour lesquels un écart entre Dt et Dr se présente, écart résul-
tant des variations de volumes et de modifications du positionnement par rapport à celui de
la planification. Cette analyse permet également de quantifier cet écart. La méthode γLSC3D
présentée a été développée et automatisée au cours de ces travaux (à l’aide du langage Python),
elle peut être utilisée en routine clinique. Par ailleurs, il pourrait être envisagé une intégration
complète de cette méthode au système d’imagerie embarqué permettant de donner une alerte
lorsque Dt est différente de Dr, directement à partir de l’image acquise.
Il pourrait également être intéressant de mettre en relation les résultats γLSC3D avec les
résultats de traitement prévisionnel, en terme de probabilité de contrôle tumoral (TCP pour
Tumor Control Probability) et de probabilité de complication des tissus sains (NTCP, pour
Normal Tissue Complication Probability) : il pourrait être envisagé de déterminer un seuil
de résultat γLSC3D à partir duquel, au cours du traitement, les résultats TCP et/ou NTCP
changeraient de valeurs par rapport à leurs valeurs lors de la planification.
Enfin, il serait intéressant d’étendre la méthode γLCS3D à d’autres applications et locali-
sations :
– Elle pourrait être utilisée pour vérifier la délivrance du traitement aux seins subissant des
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variations de volumes à cause de la présence de lymphocèle1, en fournissant, de façon
automatique, un écart quantitatif entre les distributions de dose délivrées et planifiées.
– Elle pourrait détecter les patients traités pour une localisation pulmonaire, pour lesquels
la diminution du volume cible au cours d’un traitement radiothérapie – chimiothérapie
concomitante entraîne une irradiation “inutile” d’un large volume. Une quantification
dosimétrique serait donnée.
– Une autre application pourrait concerner la localisation de la prostate : la superposition
en transparence des gammaps sur les coupes anatomiques issues de l’image embarquée
pourrait permettre de visualiser des éventuelles sous-dosages (γ < −1) au volume cible
et surdosages (γ > 1) au rectum par rapport à la planification.
– Enfin, cette méthode pourrait permettre une “vérification quantitative”du reposition-
nement du patient sous la machine de traitement, pour toutes les localisations.
1épanchement de lymphe
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The absence of materials absorbing a part of the beams is essential to these new methods of precision. 
The EIC, deprived of support bars, improves 
> the radiation by allowing treatment beams with many different angles   
> the imaging by allowing easy repositioning on soft tissues 
while having perfect rigidity.
Evaluation of a new table, Exact™ IGRT(Varian), 
on the image quality and the beam treatment attenuation
Purpose
EIC contribution to the improvement of the on-board image quality
Material
      kV on-board imaging device of a Clinac C/D accelerator (Varian)
      3D Cone Beam Computed Tomography (CBCT) image reconstructed
      from 2D projections acquired through 360° ;
      TOR 18-FG and Catphan® 504 phantoms ;
      Eclipse® TPS, version 7.43.
Discussion
IGRT is necessary to use the high precision radiation techniques like IMRT, stereotactic radiotherapy... High quality of low contrast resolution of the images is fundamental to be able to 
distinguish the soft tissues. For example, a fusion on soft tissues between a 3D reference image and a 3D on-board image, requires a good low contrast resolution. 
In a CBCT acquisition, the absence of table support bars in the kV beam path is a notable improvement of image quality, especially the low contrast resolution.
Preliminary test                                                                             -  We scanned the EIC with a Lightspeed Plus scanner (GE) and we collected the obtained HU with Eclipse® TPS software.
The homogeneous nature of the EIC materials were explored :  -  The mean HU value of the foam was -942 HU (min -953 HU and max -921 HU) 
                                                                                                         The mean HU value of the carbon fibre was -600 HU (min -650 HU and max -500 HU).   
                                                                                                      - Carbon fibre and foam were considered to be homogeneous.
Method
2D and 3D images were acquired with 
the EIC or the EC placed in the beam path.
Objective
To compare the image quality (2D and 3D) obtained when the 
on-board kV imaging beam is intercepted by the EIC or the EC.
EIC effects on the treatment beam
Objective
To evaluate the treatment beam attenuation by the EIC 
for simple radiations and clinical cases insofar as 
the EIC is not taken into account in the TPS.
Beam attenuation at gantry angles of 10° intervals from 90° to 270° with a 10cmx10cm field and 100 MU.
Head and neck - Description
> Amygdala - 66 Gy (2.2 Gy per fraction) 
   Irradiated area in the middle of the phantom ;
> Five 6 MV IMRT beams : 
   148° (143 MU)
   220° (122 MU)
     76°   (89 MU)
   292°   (88 MU)
       0° (173 MU).
Posterior beams
Pelvis - Description
> Posterior target volume located at 3 cm 
   from the posterior edge of the phantom 
   2 Gy par fraction ;
> Three 6 MV 6cm x 6cm beams :
   180° (24 MU)
     76° (128 MU, wedge 60°)
   135° (128 MU, wedge 60°).
                                              
All beams 
are posterior.
Discussion
The simplest and smartest method to take into account the table in the MU calculation is to model the treatment table in the TPS. This is currently studied by Varian.  
The IGRT advent opens a revolution for radiotherapy for the next ten years. 
The possibility of a patient repositioning on the soft tissues level makes it 
possible to implement the dose escalation as well as adaptive and 
hypo-fractionated radiotherapies. 
Institut Sainte Catherine, Avignon - Ecole doctorale GEET, Toulouse - Varian Medical systems, Buc - FRANCE
Robin GARCIA, Marie-Claude BORDAGE, Véronique BODEZ, Catherine KHAMPHAN, Enric JAEGLE, Ingrid PIGAULT.
Maud MARGUET - maud.marguet@gmail.com
3D image caracteristics obtained with the EIC thick part or 
with the EC in the imaging beam path. 
*    Lines pairs per centimetre   
**  Hounsfield Unit
The values in brackets correspond 
to the differences, greater than 40 HU, 
between the obtained and expected HU of 
the various materials.
3D results 
2D images acquisition parameters 
> for the low contrast resolution assessment :
   70 kVp, 32 mA and 6 ms for the fluoroscopic mode ;
   75 kVp, 25 mA and 6 ms for the radiographic mode.
> for the high contrast resolution assessment :
    50 kVp, 80 mA and 32 ms for the fluoroscopic mode ;
    50 kVp, 80 mA and 120 ms for the radiographic mode.
3D images reconstruction parameters
> 512 pixels x 512 pixels matrix size ;
> 2.5 cm slices thickness.
3D images acquisition parameters 
> 125 kVp, 80 mA and 25 ms ;
> half fan mode ;
> 44 cm x 44 cm field of view ;
> no bowtie filter.
Treatment beam attenuation through the EIC according to the gantry angle.
a) Curve (+) depicts the beam attenuation through the EIC thick part ;
b) Curve (X) depicts the beam attenuation through the EIC thin part.
Results 
Measurements were carried out under 1 mm and 6 mm of depth (water-equivalent) 
without the table (1) (100% transmission, reference), 
with the EIC thick part (2), 
and with the EIC thin part (3) in the beam path.
The increase of the surface-dose was more than 80% under 1 mm of depth. 
We found similar results +/- 2.0% with the EC put into the beam path.
 
The increase of the surface-dose fell to about 10% under 6 mm of depth.
Variation of dose at the patient-surface in contact with the table.
Accelerator head at 0°RW3 platesMarkus ionization chamber
Table (EIC)
Accelerator head at 180° RW3 plates
Markus ionization chamber
Dose profiles superposition.
Black lines depict dose obtained with the EIC and 
green lines depict dose obtained without table in the beam path.
Materials
> Clinac 2100 C/D (Varian) accelerator ;
> Ionization chamber 0.3 cm ,
   Markus chamber 0.055 cm , 
   Unidos electrometer (PTW, Freiburg, Germany) ;
> Eclipse® (Varian) TPS, version 7.43
> EDR2 radiographic film (Kodak) ;
> Vidar VXR16 Dosimetry Pro scanner ;
> RIT113 Radiation Dosimetry software.
All measurements were carried out with 6 MV beams.
4 cm diameter cylindrical 
water-equivalent phantom
Polystyrene plate
Accelerator gantry
Accelerator head at 270°
Cylindrical ionization chamber cable
Table (EIC)
 < 1 % of the pixels out of the criteria of a gamma index with 4 % dose and 3 mm 
22 mm
Exact    Couch (EC), previous table with support 
Support b
ar
TMThin part
Thick part45 mm
70 mm Thin part
Thick part
Exact    IGRT Couch (EIC), new studied table without support bar.TM
Simple radiation
Clinical cases
Ionization values obtained from 90° to 270°, where the beam didn't pass through the table, were taken as reference. 
Conclusion
If a ray beam goes through the bars, 
it will be strongly attenuated. 
       absence of bars = improvement. 
> to evaluate the EIC contribution to the 
   improvement of the on-board image quality. 
> to study the EIC dosimetric caracteristics since 
   the table is not taken into account in the TPS.   
A new couch top deprived of support bars and designed for IGRT has been developped. 
It is thicker than a standart couch with support bars in order to create the appropriate rigidity. 
EIC composition : 
Low density foam envelopped by a thin carbon fibre (CF) layer
  - head side : 
  45 mm thick (thin part) 
  CF = 2.0 mm ± 0.5mm
- foot side : 
70 mm thick (thick part)
CF = 3.5 mm ± 0.5 mm
Image of the TOR 18-FG 
test card for 2D images.
Lines pairs
Contrast 
disks
4 tests object 
sections 20 cm
Catphan® 504 phantom 
for 3D images.
3
3
Polystyrene 
plates
b) The beam didn't go through the table (reference measurement).a) The beam went through the table. 
2D results 
2D image caracteristics without or with table in the imaging beam path.
 
The EIC clearly improved the  
low contrast resolution 
of 3D images.
Soft tissue visualization
IGRT
Many different angles 
Radiation of coronal and sagittal films 
on a 20 cm diameter PMMA cylindrical 
water-equivalent phantom :
> with the EIC thin part, then
> without table (phantom put on a baseplate
   extending from the end of the table ; 
   99.9% transmission). 
Beam 0°
Beam 292° Beam 76°
Beam 148°Beam 220°
Coronal 
Sa
git
tal
Radiation of a transversal film with 2 Gy 
on a pelvic anthropomorphic phantom 
with the EIC thick part interception, then 
without table. 
Beam 225°Beam 180°Beam 135°
An
ter
ior
 to
 po
ste
rio
r
Anterior to posteriorHead to footLeft to rigth
Do
se
 (c
Gy
)
Do
se
 (c
Gy
)
Do
se
 (c
Gy
)
Distance (cm) Distance (cm) Distance (cm)
Results 
Results 
Both radiations, with and without the EIC, are very close.
EIC
Results Beam transmission (%) Beam transmission (%)
Gantry angle of 
the accelerator 
Gantry angle of 
the accelerator 
3.9%4.8%
2.5%
3.7%
Attenuation
*    Visible disks number
**  Lines pairs per millimetre
The EIC presence in the beam path creates :
     a 8.5 % dose increase at 5 mm of depth ;
     a 2.2 mm dose shift towards the surface.
Distance (cm)
Do
se
 (c
Gy
)
8.5%
2.2mm
Dose profiles superposition.
The blue line depicts dose obtained with the EIC and 
the red line depicts dose obtained without table in the beam path.
Posterior to anterior  
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A.2 CONSÉQUENCES DOSIMÉTRIQUES DES VARIATIONS ANATOMIQUES
AU COURS DE TRAITEMENT ORL
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Maastricht
Dosimetric consequences of anatomic variations 
during head and neck treatment 
Materials and Methods
Institut Sainte Catherine, Avignon - Ecole doctorale GEET, Toulouse - Varian Medical systems, Buc - FRANCE
R. GARCIA, M-C. BORDAGE, V. BODEZ, C. KHAMPHAN, E. JAEGLE, S.WARREN, M-E.ALAYRACH, I. PIGAULT
Maud MARGUET - maud.marguet@gmail.com
Purpose
Estimation of the importance of  > Anatomic modifications 
                                                        > Dose distribution variation in patient
                                                        > Dose variation for TV and OAR
                                                        during the irradiation sessions 
All treatment isocenters 
positionned at the same 
anatomic position as CT1
 
Multiple causes for anatomic modifications
during the treatment course
- Lymph nodes/tumor volume decreases
- Loss of weight
- Alteration of muscle mass/fat distribution
Images acquisition
Computation of dose distribution
Image analysis on each image set
Studied clinical case PTV2
PTV1
Parotid GlandsRight lateral pharyngeal wall
CT1 CBCT1 CBCT2 CBCT3 CBCT4InitialFluence
Eclipse® (Varian) 
CT1 CBCT1 CBCT2 CBCT3 CBCT4
Time
1- Anatomic parameters
- Patient weight
- Neck posterior volume 
  (between C2 and C4)
- Patient volume including PTV2 
  (cranio-caudal direction)
- Patient volume including the right (R) parotid 
- Patient volume including the left (L) parotid 
- Volume of R parotid 
- Volume of L parotid 
2- Dosimetric parameters
- Volume of R parotid with dose > 30 Gy 
- Volume of L parotid with dose > 30 Gy 
- Volume of PTV2 receiving 95% of prescribed dose 
- Volume of PTV1 receiving 95% of prescribed dose 
- Maximum dose in 1 cc of PTV2
Results
Conclusion
IMRT
+ Targets Volume (TV) cover
+ Sparing Organs At Risk (OAR)
Anatomic modifications
Planned treatment compromised
4-points thermoformed mask 
Contours
IMRT  66Gy (primary TV, PTV2)30 fractions
> OAR contoured on each image set > TV duplicated from CT1 onto CBCT    after rigid registration with region of interest (ROI) Dose distributions and DVH computed
3- Gamma index
   Parameters 
- CT1 as reference 
- Difference dose criterion: 3% 
- DTA criterion: 3mm
   Analysed slices 
- 2D transverse dose distribution in the middle of the R parotid 
- 2D transverse dose distribution in the middle of the L parotid 
- 2D transverse dose distribution in the middle of the PTV2 (cranio-caudal direction)
   
 
3- Gamma index maps
R parotid ROI
L parotid ROI
PTV2 ROI
Days
Per
cen
tag
e o
f p
ixe
ls w
ith
 ga
mm
a >
 1
CBCT1 CBCT2 CBCT3 CBCT4
CBCT1 CBCT2 CBCT3 CBCT4
Rig
ht 
Pa
rot
id
Le
ft P
aro
tid
PT
V2
ROI
         γ < 0.7
0.7 < γ < 1.0
1.0 < γ < 1.3
1.3 < γ < 2.0
         γ > 2.0
Days
2- Dosimetric variations : Parotids
Volume of R parotid with dose > 30 Gy
Volume of L parotid with dose > 30 
↑ Vol of R parotid with dose > 30 Gy : 33%
↓ Vol of L parotid with dose > 30 Gy : 33%
CBCT1 CBCT2 CBCT3 CBCT4
2- Dosimetric variations : TV 
Days
Ma
x d
ose
 (%
)
TV
 co
ver
ed 
by 
the
 iso
dos
e 9
5%
 (%
) 
Vol of PTV2 getting 95% of the prescribed dose
Vol of PTV1 getting 95% of the prescribed dose    
Max dose PTV2 Max dose PTV2 : 111%
Vol of PTV2 getting more than 95% of the prescribe dose : 84%
Vol of PTV1 getting more than 95% of the prescribed dose: 81%
CBCT1 CBCT2 CBCT3 CBCT4
↓ cover of 
PTV2 and PTV1
1- Anatomic variations
Weight
Posterior neck volume
Vol including PTV2
Vol including R parotid
Vol including L parotid
Vol of the R parotid
Vol of the L parotid
Days
Fra
ctio
n o
f th
e in
itia
l v
olu
me ↓ Vol including R and L parotids: 10% 
↓ Vol including PTV2: 20%
↓ Vol of R parotid : 24%
↓ Posterior neck volume : 22%
↓ Vol of L parotid : 34%
CBCT1 CBCT2 CBCT3 CBCT4
Weight loss + irradiation 
= ↓ Vol
R parotid : ↑ dose  
L parotid : ↓ dose  
↑ dose distribution variation
during the course treatment
EIC
Anatomic 
variations
Dose distribution 
variations
Dose variations 
to TV and OAR
A gamma index analysis for each patient, which may be realized in a short time, could alert for replanning
Be alerted when a patient need a re-planification 
Replannification necessary as soon as the end of 1st treatment week    
The benefit of re-planning needs to 
be evaluated using several cases 
with a gamma index alert
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Title
Image guided radiotherapy: equipment specifications and performance – an analysis of the dosimetric 
consequences of anatomic variations during head-and-neck radiotherapy treatment 
Abstract
Anatomic variations during head-and-neck radiotherapy treatment may compromise the delivery of the 
planned dose distribution, particularly in the case of IMRT treatments.
The aim of this thesis was to establish “dosimetric indicators” to identify patients who delivered dose 
deviates  from the planned dose,  to  allow an eventual  re-optimisation of the patient’s  dosimetry,  if 
necessary, during the course of their radiotherapy treatment.
These anatomic variations were monitored by regular acquisition of 3D patient images using an on-
board imaging system, for which a rigorous quality control program was implemented.
The patient dose distribution analysis and comparison was performed using a modified gamma index 
technique which was named gammaLSC3D. This improved gamma index technique quantified and 
identified the location of changes in the dose distribution in a stack of 2D images, with particular 
reference to the target volume (PTV) or organs at risk (parotids).
The  changes  observed  in  the  dose  distribution  for  the  PTV or  parotids  were  then  analysed  and 
presented in the form of gamma-volume histograms in order to facilitate the follow up of dosimetric 
changes during the radiotherapy treatment.
This analysis method has been automated, and is applicable in clinical routine to follow dose variations 
during head and neck radiotherapy treatment.
Key-works
H&N dosimetric follow-up, Gamma index, 3D imaging
Auteur  Maud MARGUET
Titre  Radiothérapie guidée par l'image : maîtrise des éléments matériels – application à l'analyse des 
conséquences dosimétriques dues aux variations anatomiques au cours de traitement ORL
Directeurs de thèse  Marie-Claude BORDAGE et Robin GARCIA
Thèse soutenue le 18 décembre 2009, à l'Institut Sainte-Catherine, Avignon
Résumé 
Les  variations  anatomiques  au  cours  de  traitement  ORL compromettent  la  bonne délivrance  de  la 
distribution de dose planifiée. Nous avons défini des indicateurs permettant d’identifier les patients 
pour lesquels la distribution de dose délivrée s’écarte de la distribution de dose planifiée. Ce travail a 
été réalisé à partir de l'acquisition régulière d'images 3D de patients issues d'un système d'imagerie 
embarqué  pour  lequel  nous  avons  établi  un  programme  d'assurance  qualité.  Nous  avons  ensuite 
développé une analyse modifiée de l'index gamma, quantifiant et localisant l'écart entre la distribution 
de dose délivrée et celle planifiée, permettant de signaler la nécessité de replanifier la dosimétrie au 
cours des séances d'irradiation ; nous avons automatisé cette méthode, applicable en routine clinique. 
Nous  avons  par  ailleurs  déterminé  des  variations  de  distances  et  de  volumes  au  sein  du  patient 
permettant de rendre compte des modifications des histogrammes dose-volume au cours du traitement. 
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